Методы оптической диагностики биологических объектов / С. А. Лысенко by Лысенко, Сергей Александрович

УДК 535.36; 615.831
Лысенко, С. А. Методы оптической диагностики биологических объектов / 
С. А. Лысенко. – Минск : БГУ, 2014. – 231 с. : ил. – ISBN 978-985-518-982-5.
Анализируются проблемы оптической диагностики тканей организма человека (кожи, 
слизистых оболочек, сетчатки глаза) и гуморальных жидкостей, повышения эффективно-
сти методов лазерной терапии, основанных на поглощении света эндогенными или экзо-
генными хромофорами ткани. Рассматриваются вопросы планирования оптических из-
мерений и анализа информативности данных оптического зондирования биологических 
объектов. Предлагаются простые и высокоточные методы расчета пространственной ос-
вещенности в биологических тканях и потоков обратнорассеянного ими излучения, ме-
тоды оперативного количественного анализа спектрально-пространственных характери-
стик диффузного отражения ткани, измеряемых с использованием волоконно-оптических 
устройств и систем мультиспектральной видеорефлектометрии. Впервые предложен и 
обоснован метод неинвазивного определения плотности излучения в многослойной тка-
ни и эффективности поглощения света ее хромофорами по спектру диффузно отражен-
ного тканью света.
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3ВВЕДЕНИЕ
Оптические методы диагностики состояния организма человека находят ши-
рокое применение в онкологии, хирургии, неонатологии, педиатрии, дерматоло-
гии, офтальмологии, косметологии и в ряде других областей. Известно, что цвет 
биологической ткани обусловлен ее структурой и биохимическим составом и по-
этому информация о нем используется в ряде диагностических приложений ме-
дицины и косметологии для характеристики содержания пигментов (или хромо-
форов) ткани (меланина, билирубина, гемоглобина и его производных и т. д.) и 
ее патологических изменений. Возможность обнаружения малейших цветовых 
изменений кожи или слизистой оболочки чрезвычайно важна для дифференци-
альной диагностики онкологических заболеваний на их ранней стадии. Инфор-
мация о цвете кожи может использоваться и для количественной характеристи-
ки ее пигментных нарушений (солнечные повреждения, розовые угри, меланоз, 
локальное расширение мелких сосудов и т. д.) и оценки эффективности курса 
их лечения (лазерная терапия, химическая чистка лица, косметические опера-
ции и т. д.). Ранняя диагностика глазных заболеваний, таких как диабетическая 
ретинопатия и возрастная макулярная дегенерация, также основывается на ана-
лизе цветовых изменений глазного дна. Однако применение для решения вы-
шеотмеченных задач традиционных систем цветной визуализации не позволяет 
достигнуть высокой точности диагностики из-за различия характеристик изобра-
жения анатомических участков, влияния на регистрируемые изображения спек-
тральных характеристик системы регистрации и неравномерной подсветки ис-
следуемого объекта.
В последнее время в диагностике опухолевых заболеваний все шире начинает 
использоваться эндоскопия с оптическим усилением изображения [1, 2]. Суть 
ее  – в преобразовании обычного цветного изображения слизистой оболочки 
(путем компьютерной обработки) в несколько спектральных изображений, каж-
дое из которых соответствует определенной длине волны света – от фиолетового 
(400 нм), проникающего в поверхностные слои ткани, до красного (700 нм), про-
никающего в глубокие слои. Это позволяет улучшить видимость кровеносных 
сосудов и других структур в поверхностных слоях слизистой оболочки. Однако 
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ткани, характеризующих ее злокачественные преобразования.
Среди оптических методов, предназначенных для количественной диа-
гностики биологических тканей, наиболее просты и эффективны методы диф-
фузной отражательной спектроскопии, основанные на воздействии на ткань 
излучением с различной длиной волны или с широким спектром и анализе 
спектральных и пространственных (спектроскопия с пространственным раз-
решением) характеристик излучения, рассеянного тканью в обратном направ-
лении. Важным достоинством данных методов является относительная деше-
визна и доступность необходимого оборудования, поскольку измерения могут 
выполняться на основе коммерчески доступных спектрофотометров с инте-
грирующей сферой [3–7] или волоконно-оптических устройств [8–15]. Детек-
тируемые оптические сигналы являются суперпозицией рассеяния и погло-
щения ткани и поэтому несут информацию о ее коэффициенте и индикатрисе 
рассеяния, коэффициенте поглощения и концентрациях оптически активных 
хромофоров. Для количественной оценки этих параметров применяются мате-
матические алгоритмы решения обратных задач и методы решения уравнения 
переноса излучения (УПИ) в среде, моделирующей исследуемую ткань. Ана-
литические методы теории переноса излучения [16–20] используют различные 
приближения, в соответствии с которыми доминирующим процессом ослабле-
ния света в среде является поглощение или рассеяние. Данные методы позво-
ляют просто и быстро рассчитывать потоки обратно рассеянного средой света 
по заданным значениям ее структурных и оптических параметров. Однако эти 
преимущества даются ценой снижения точности расчетов, а допущения мето-
дов существенно ограничивают область их применимости. Численные методы 
решения УПИ, такие как метод Монте-Карло [21], дискретных ординат [22], 
«добавления-удвоения» [23] и др., хоть и свободны от предположений относи-
тельно оптических параметров среды, однако требуют больших затрат машин-
ного времени и поэтому в настоящее время не находят применения в клиниче-
ской диагностической практике, а используются для решения научных задач. 
Известен также ряд полуэмпирических методов [8, 10, 11, 13, 16], основанных 
на аппроксимациях результатов оптических измерений для множества кали-
бровочных образцов с известными оптическими параметрами. Данные методы 
правомерны лишь для однородных сред, все оптические свойства такой среды 
определяются двумя оптическими параметрами – коэффициентом поглощения 
и транспортным коэффициентом рассеяния. Они могут давать некорректные ре-
зультаты – в тех случаях, когда значения оптических параметров среды выхо-
дят за пределы области, охватываемой калибровочными образцами. Узкая об-
ласть применимости подобных методов, невозможность учета многослойного 
строения среды и вариаций других ее оптических параметров, таких как фак-
тор анизотропии рассеяния и показатель преломления, затрудняют применение 
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методов теории переноса излучения, разработка новых простых и надежных 
методов расчета спектрально-пространственных характеристик диффузного 
отражения однородных и многослойных биотканей все еще продолжает оста-
ваться актуальной задачей.
Для вынесения точного эндоскопического диагноза в онкологии часто тре-
буется определять распределение структурных и биохимических параметров 
ткани в подозрительном новообразовании и его окрестности. Именно поэтому в 
последнее время наблюдается повышенный интерес к системам мультиспектраль-
ной визуализации биологических объектов [24–35]. До недавнего времени такие 
системы представляли собой уникальную дорогостоящую аппаратуру, в которой 
высокое спектральное разрешение изображения исследуемого объекта достига-
лось ценой значительного увеличения времени измерения [30, 36, 37], что затруд-
няло использование такого рода систем для исследования биологических тканей 
в реальном времени, например при проведении эндоскопических исследований 
внутренних органов. Большие практические возможности в спектральном ана-
лизе изображений биологических объектов открылись с появлением перестраи-
ваемых фильтров на жидких кристаллах [38, 39], позволяющих за миллисекун-
ды выделять из белого света узкие спектральные составляющие. Эти фильтры 
относительно недавно получили коммерческую доступность, однако уже проч-
но вошли в практику мультиспектральной визуализации биологических тканей 
[28, 29, 33–35]. Поэтому актуально развитие методической базы для надежной 
интерпретации мультиспектральных изображений биологических тканей, полу-
чаемых на основе данных фильтров.
Мультиспектральное изображение исследуемого объекта представляет со-
бой информационный куб, размерность основания которого определяется про-
странственным разрешением данных, а размерность высоты – спектральным 
разрешением. Практическая ценность такой информации для медицинской ди-
агностики заключается в потенциальной возможности построения на ее основе 
двумерных распределений диагностически важных параметров объекта. К со-
жалению, одновременный анализ пространственной и спектральной составля-
ющих такой информации связан с определенными трудностями, вызываемыми 
большей частью высокой трудоемкостью задачи восстановления параметров 
биологической ткани для всех ее пространственных элементов (пикселов), ото-
бражаемых в пределах одного мультиспектрального кадра. Для решения дан-
ной задачи используются инверсные методы, комбинирующие математический 
алгоритм решения обратной задачи [40], и один из методов решения уравне-
ния переноса излучения [17–23] в среде, моделирующей биологическую ткань. 
Применяемые численные методы расчета характеристик поля обратно рассеян-
ного тканью излучения либо не обеспечивают необходимой для практики точ-
ности, либо требуют больших вычислительных затрат и поэтому исключают 
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Кроме того, для устойчивого решения обратной задачи необходимо, чтобы ко-
личество спектральных каналов регистрации рассеянного тканью излучения в 
несколько раз превышало количество модельных параметров [28, 30, 31, 33–
35], что еще больше затрудняет интерпретацию экспериментальных данных в 
режиме реального времени.
Следует отметить, что даже при использовании наиболее точных методов те-
ории переноса излучения адекватное определение структурно-морфологических 
параметров ткани по спектрально-пространственным характеристикам ее диф-
фузного отражения само по себе сложно. Это объясняется оптической неодно-
родностью ткани и необходимостью ее описания при помощи большого числа 
модельных параметров, которые должны быть одновременно восстановлены из 
данных измерений. Очень часто необходимое количество модельных параметров 
оказывается бóльшим, чем количество независимых (т. е. взаимодополняющих в 
смысле информационного содержания) измерений. В таких случаях процедура 
восстановления дает не одно, а диапазон модельных решений, которые являют-
ся равно приемлемыми в смысле воспроизведения данных измерений в преде-
лах экспериментальной точности. В связи с этим анализ того, какие модельные 
параметры могут быть в принципе получены в рамках предположения об их об-
щей вариативности (не жесткой фиксации отдельных параметров), и оценка по-
тенциальной точности их определения представляют определенный теоретиче-
ский и, несомненно, практический интерес.
Помимо задач оптической диагностики биологических тканей возможность 
простого и адекватного описания процесса распространения света в многослой-
ных средах принципиально важна для развития научно обоснованных методов 
лазерной терапии различных заболеваний [41, 42]. Известно, что эффективность 
различных механизмов воздействия света на биоткань пропорциональна световой 
мощности, поглощенной хромофором-мишенью в ткани (молекулярный кисло-
род, фотосенсибилизатор, оксигемоглобин и т. д.). Однако из-за экранирующего 
эффекта биоткани [20] и вариаций ее оптических свойств мощность воздейству-
ющего излучения не связана напрямую с величиной световой мощности, погло-
щенной хромофором-мишенью. В настоящее время выбор длины волны лазер-
ного излучения и дозы облучения, как правило, осуществляется исходя из опыта 
врача и статистически накопленной информации либо на основании результатов 
моделирования спектра световой мощности, поглощенной хромофором-мише-
нью, при средних или выборочных значениях оптических параметров биоткани 
[43–46]. Достоверность такого подхода невысока и не позволяет стандартизиро-
вать методы лазерной терапии больных с одинаковой патологией, поскольку для 
обеспечения требуемого терапевтического эффекта выбор спектральных и энер-
гетических параметров лазерного воздействия должен осуществляться с учетом 
оптических свойств реально облучаемой биоткани.
Монография посвящена решению отмеченных выше проблем, сдерживаю-
щих применение методов оптической диагностики и терапии в современной кли-
нической практике. В работе рассматриваются вопросы информативности спек-
трально-пространственных характеристик светорассеяния биологических сред 
(кровь, кожа, слизистые оболочки, сетчатка глаза), планирования оптических из-
мерений и количественной интерпретации данных оптического зондирования, 
выбора оптимальных параметров оптического излучения при лазерной терапии 
по характеристикам рассеянного тканью в обратном направлении света. Пред-
лагаются высокоэффективные решения прямых и обратных задач оптики био-
логических сред и основанные на них методы и системы оптической экспресс-
диагностики и персонифицированной (ориентированной на пациента) лазерной 
терапии различных заболеваний.
CпИсок 
осНоВНых сокращЕНИй
ГД – глазное дно
ДО – диффузное отражение
ДП – диффузионное приближение
КДО – коэффициент диффузного отражения
КДП – коэффициент диффузного пропускания
КПП – комплексный показатель преломления
ЛНК – линейно независимые компоненты
МК – Монте-Карло
МФП – микрофизические параметры
НС – нейронная сетчатка
ОП – оптические параметры
ПЗС – прибор с зарядовой связью
ПП – показатель преломления
ПЭ – пигментный эпителий
СМП – структурно-морфологические параметры
СО – сосудистая оболочка
УПИ – уравнение переноса излучения
ФДТ – фотодинамическая терапия
ФС – фотосенсибилизатор
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МЕТоДы опТИЧЕской 
ДИаГНосТИкИ кроВИ
В настоящей главе предлагаются разработанные автором нефелометрические 
методы определения микрофизических параметров (МФП) эритроцитов в раз-
бавленной крови (показатель преломления, счетная и объемная концентрация, 
функция распределения по размерам) [47–51]. Методы используют установлен-
ные на основе оптико-микрофизической модели эритроцитов множественные 
регрессии между МФП эритроцитов и коэффициентами их направленного рас-
сеяния, позволяющие оперативно определять МФП в диапазонах их разброса, 
характерных как для нормы, так и для патологий.
Предлагается также оперативный метод определения содержания в цельной 
крови основных производных гемоглобина (окси-, деокси-, карбокси-, мет- и сульф-
гемоглобина) и билирубина, гематокрита, средней концентрации гемоглобина в 
эритроцитах и морфологического параметра эритроцитов, связанного с их объе-
мом и формой, по данным спектрофотометрических измерений тонкой кюветы с 
кровью [52, 53]. Метод основан на аналитической зависимости спектра пропуска-
ния цельной крови от ее биохимического состава и морфологических параметров 
эритроцитов, полученной с учетом многократного рассеяния света эритроцитами 
и возможных вариаций их формы. Проводится анализ погрешностей разработан-
ных методов в условиях общей вариативности определяемых параметров.
1.1. НЕфЕлоМЕТрИЧЕскИЕ МЕТоДы 
опрЕДЕлЕНИя параМЕТроВ 
эрИТроцИТоВ кроВИ
В медицине знание микрофизических параметров эритроцитов позволяет 
оценивать состояние организма, а также диагностировать многие заболевания. 
Так, существенные изменения параметров эритроцитов наблюдаются при ис-
тинной полицитемии, множественной миеломе, острых и хронических лейко-
зах, анемиях [54, 55].
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Кровь является дисперсной биологической средой, по своим оптическим 
свойствам близкой к суспензии эритроцитов в плазме, поэтому высокой эффек-
тивности анализа такой среды можно достичь с использованием методов свето-
рассеяния [56]. Данные методы можно разделить на следующие две категории: 
основанные на использовании данных светорассеяния от среды как целого и на 
анализе света, рассеянного одиночной частицей.
В рамках первой категории методов возможно определение только усред-
ненных характеристик рассеивающих частиц. При этом задача об определении 
МФП частиц сводится к решению интегрального уравнения первого рода [56–58]: 
ϕ( ) ( , , ) ( ) ,y K y r m f r dr=
∞
∫
0
где j(y) – экспериментально определяемая оптическая характеристика среды 
(коэф фициент направленного рассеяния, спектр ослабления, элемент матрицы 
рассеяния и т. д.), f(r) – функция распределения частиц по размерам, K(y, r, m) – 
ядро уравнения, известное из теории рассеяния света на отдельной частице, y – 
длина волны света или угол его рассеяния, m – комплексный показатель пре-
ломления вещества частиц. Обращение этого уравнения относительно искомой 
функции f(r) путем замены его алгебраической системой уравнений приводит к 
неустойчивости решения, свойственной интегральным уравнениям первого рода. 
Наложение дополнительных условий приводит к регуляризации задачи, но зада-
ча при этом может оказаться некорректной, а ее решение – неоднозначным. Для 
частных случаев, когда анализируемая оптическая характеристика отдельной 
частицы может быть представлена в простой аналитической форме, возможно 
строгое решение обратной задачи. На этой основе построены метод спектраль-
ной прозрачности, метод полной индикатрисы и метод малых углов [57–60]. Пер-
вые два метода требуют 10–20 спектральных или угловых измерений коэффици-
ентов ослабления или коэффициентов рассеяния с высокой точностью (~ 1 %) и 
знания показателя преломления в используемом спектральном диапазоне. При 
определении f(r) методом малых углов достаточно ограничиться измерениями 
интенсивности рассеянного излучения до углов порядка 20° с погрешностью не 
более 5 %. В этом случае наблюдается слабая зависимость интенсивности рас-
сеяния от показателя преломления рассеивающих частиц. Отсутствие необходи-
мой априорной информации и невыполнение вышеотмеченных требований к оп-
тическим измерениям могут приводить к большим погрешностям определения 
искомой функции f(r) или даже к расходимости решения.
Ко второй группе методов светорассеяния можно отнести метод «пролет-
ной индикатрисы» [56], основанный на измерении индикатрисы рассеяния 
одиночных частиц за время их пролета в измерительной системе. Главным до-
стоинством данного метода является высокая точность определения показате-
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ля преломления и размера одиночных частиц (~ 5 %). К недостаткам следует 
отнести необходимость построения калибровочных кривых для используемых 
параметров индикатрисы рассеяния частиц и высокую стоимость соответству-
ющей аппаратуры.
Большая распространенность и частая повторяемость процедуры анали-
за крови в медучреждениях требует создания простых и оперативных измери-
тельных систем. Чтобы внедрить в практику подобные системы, необходимо 
дальнейшее развитие теоретической базы для надежной интерпретации данных 
оптических измерений крови относительно ее искомых параметров. Ниже рас-
сматриваются нефелометрические методы определения МФП эритроцитов, ос-
нованные на измерении угловых оптических характеристик разбавленной кро-
ви, позволяющие исключить вышеотмеченные недостатки известных методов.
1.1.1. определение показателя 
преломления эритроцитов
Важной микрофизической характеристикой эритроцитов является спектр их 
показателя преломления (ПП) – n(λ). Кроме вопросов косвенной идентификации 
вещественного состава эритроцитов, определенно коррелирующего с этим па-
раметром, данные о ПП эритроцитов необходимы в качестве априорной инфор-
мации при решении «ограниченных» обратных задач светорассеяния [57, 58].
В настоящее время известен ряд работ, в которых предложены методы опре-
деления показателя преломления эритроцитов по их оптическим параметрам [56, 
61–63]. Однако ни один из этих методов не получил широкого распространения 
в клинической практике, что связано либо со сложностью экспериментальной 
реализации этих методов, либо с их принципиальными методическими ограни-
чениями, не позволяющими обеспечить высокий уровень диагностики. Так, в 
работе [61] показатель преломления эритроцитов предлагается определять на ос-
нове измерений двух элементов их матрицы рассеяния f33 и f34 в диапазоне углов 
80–120°. Методика, описанная в работе [63], требует построения калибровоч-
ных кривых и позволяет определять показатель преломления эритроцитов, толь-
ко если известен их средний размер.
Поскольку рассеивающие свойства цельной крови определяются главным 
образом эритроцитами [56, 59], то для определения МФП эритроцитов наибо-
лее подходящими являются нефелометрические методы анализа крови. В связи 
с этим ниже рассматривается возможность определения n(l) по измерениям ко-
эффициентов однократного направленного рассеяния крови. При этом использу-
ется предположение, что для реализации условий однократного рассеяния кровь 
разбавляется в десять раз в плазме того же образца или в физрастворе.
При известных микроструктурных параметрах эритроцитов (счетной концен-
трации N, функции распределения частиц по размерам f(r), действительной n(l) 
и мнимой части c(l) комплексного показателя преломления частиц) коэффици-
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енты ослабления ε и направленного рассеяния β(θ) эритроцитов можно рассчи-
тать с использованием следующих выражений [56–59]:
 ε pi χ= ∫N r K n x f r dr
r
r
ext
2
1
2
( , , ) ( ) , (1.1)
 β θ pi χθ( ) ( , , ) ( )= ∫N r K n x f r dr
r
r
2
1
2
, (1.2)
где r – диаметр сферической частицы, обладающей таким же объемом, что и ре-
альный эритроцит; x r= 2pi λ  – дифракционный параметр частицы; Kext – фактор 
эффективности ослабления света частицей; Kθ – фактор эффективности рассе-
яния частицей света под углом q к его первоначальному направлению; r1 и r2 – 
границы спектра размеров частиц.
Абсолютные значения оптических параметров ε и β(θ) больше обусловлены 
влиянием концентрации эритроцитов, чем их качественными характеристиками 
(размер, форма и ПП), поэтому для определения ПП эритроцитов будем исполь-
зовать нормированный коэффициент направленного рассеяния g(θ) = β(θ)/ε, не 
зависящий от концентрации рассеивающих частиц. Информативность функции 
g(θ) относительно ПП эритроцитов оценим на основе расчетов g(θ) при различ-
ных значениях МФП эритроцитов.
Очевидно, что функция g(θ) зависит от ориентации и формы эритроцита. Од-
нако рассеяние света на большом числе хаотически расположенных несфериче-
ских частиц близко к рассеянию света на системе сферических частиц эквива-
лентного объема. Вследствие этого используемая нами на первом этапе работы 
модель эритроцитов предполагала, что все они имеют форму однородных сфе-
рических частиц, оптические характеристики которых могут быть рассчитаны 
по формулам Ми. В качестве функции распределения по размерам сферических 
частиц f(r) использовалось обобщенное гамма-распределение, которое достаточ-
но хорошо описывает данные многочисленных экспериментальных исследова-
ний эритроцитометрических кривых образцов крови [58, 64]:
 f r Ar r r( ) exp= −( )¾ ξ 0 , (1.3)
где A – нормировочная константа, r0 – наивероятнейший (модальный) радиус, x – 
параметр полуширины распределения, связанный с расстоянием Dr между вет-
вями f(r) на уровне 0,5 f(r0) соотношением x ≈ 5,63 ⋅ (Dr/r0)
–1,99.
Для начала исследуем чувствительность связи между функцией g(q, l) = 
g( , ) ( , ) ( )θ λ β θ λ ε λ=  и n(l) при q = 1–180° и λ = 0,3–1,2 мкм к вариациям микрострук-
турных параметров эритроцитов. Зависимость угла максимальной корреляции 
между n(l) и lg[g(q, l)] от длины волны излучения l представлена на рис. 1.1. 
Данная зависимость получена следующим образом.
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1) Задавалось K = 103 случайных состояний суспензии эритроцитов, каж-
дое из которых характеризуется счетной концентрацией N частиц, параметрами 
их функции распределения по размерам (r0, x) и комплексным показателем пре-
ломления n(l) + j · c(l). Диапазоны вариаций указанных параметров выбраны 
на основании систематизации приведенных в литературе данных [54–56, 58, 61–
65] для нормы и различных патологий: N = (3,5–6,5) · 105 мм–3; r0 = 2,3–3,5 мкм; 
x = 8–13; n = 1,035–1,075; χ = 10–5–2 · 10–3.
2) При каждой комбинации микрофизических параметров эритроцитов по 
формулам теории Ми рассчитывалась функция g(q, l) и проводился расчет со-
ответствующих коэффициентов корреляции для углов 1° ≤ q ≤ 180°:
 
ρ θ λ
λ λ θ λ θ λ
λ
( , )
lg ( ) lg ( ) lg ( , ) lg ( , )
lg ( ) lg
=
−( ) −( )
−
=
∑ F F g g
F
i i
i
K
i
1
F g gi
i
K
i
K
( ) lg ( , ) lg ( , )
,
λ θ λ θ λ( ) −( )
==
∑∑ 2 2
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 (1.4)
где i – номер реализации МФП эритроцитов с соответствующими ей функциями 
Fi(l) = ni(l) – 1 и gi(q, l); lg ( , )g λ θ  и lg ( )F λ  – математические ожидания лога-
рифмов gi(q, l) и Fi(l).
3) Для каждой l из рассматриваемого диапазона осуществлялся поиск наибо-
лее информативного угла регистрации рассеянного излучения qmax относительно 
n(l), соответствующего максимуму r(q, l).
Как видно из рис. 1.1, в указанном спектральном диапазоне угол qmax изме-
няется в весьма широких пределах – 10–90°. Следовательно, для определения 
спектральной зависимости ПП эритроцитов необходимо проводить измерения 
g(q, l) под несколькими углами из указанного диапазона. При m углах приема 
Рис. 1.1. Спектральная зависимость угла  
наибольшей корреляции  qmax между n(λ) и g(q, λ)
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рассеянного излучения спектр n(l) можно определять посредством уравнения 
множественной регрессии:
 lg [ ( ) ] ( ) ( ) lg [ ( , )],n a a gk k
k
m
λ λ λ θ λ− = +
=
∑1 0
1
 (1.5)
гдe a0, a1, …, am – спектрально-зависящие коэффициенты, которые определяют-
ся на основе смоделированного набора данных с использованием метода наи-
меньших квадратов. В (1.5) используются логарифмы, поскольку в этом случае 
мы имеем дело с числами одного порядка, а получаемые на основе (1.5) значе-
ния n(l) всегда положительны.
На первый взгляд может показаться, что увеличение m в уравнении (1.5) 
должно приводить к увеличению точности определения n(l). Однако при боль-
шом значении m происходит переаппроксимация исходных данных и уравнение 
(1.5) оказывается неустойчивым, что на практике выражается в сильном влия-
нии погрешностей оптических измерений на определяемую характеристику n(l). 
Для выбора оптимальных значений qk в (1.5), т. е. оптимальной схемы нефело-
метрических измерений, проводились численные эксперименты по восстанов-
лению n(l) из g(qk, l) для 10
3 смоделированных реализаций МФП эритроцитов. 
Для каждой реализации по формуле (1.5) с учетом добавления в расчетные зна-
чения g(qk, l) случайных отклонений в пределах ± 5 % (моделирующих погреш-
ности оптических измерений) рассчитывались значения n(l), которые сравнива-
лись с их заданными значениями. После перебора всех реализаций вычислялись 
средние и максимальные погрешности восстановления n(l). В качестве крите-
рия оптимальности углов qk принимался минимум среднеспектральной погреш-
ности восстановления [n(l) – 1]:
 
1
1λ λ
δ λ θ θ λ
λ
λ
max min
max , , ,
min
max
−( ) ( )∫  m d , (1.6)
где δ λ θ θ δ λ θ θmax , , , max , , ,1 1 m i m( ) = ( ){ }  – максимальная по всему ан-
самблю реализации микроструктурных параметров эритроцитов погреш-
ность определения [n(l) – 1], возникающая с использованием уравнения (1.5); 
δi i i in n n= −( ) −( ) 1 ; ni и ni  – заданное и восстановленное значение действитель-
ной части КПП эритроцитов для i-й реализации их МФП; i = 1–103.
Расчет погрешности (1.6) проведен для различных комбинаций углов qk, со-
ответствующих двух-, трех- и четырехугловой схеме нефелометрических измере-
ний. В результате оказалось, что оптимальной является схема измерения g(qk l) 
под углами q1 = 9° и q2 = 87°. Спектральные зависимости коэффициентов ak ре-
грессионного уравнения (1.5), соответствующего данным углам, изображены на 
рис. 1.2, а. О точности восстановления n(l) при 5 %-й погрешности измерения 
функции g(qk, l) можно судить по рис. 1.2, б, на котором представлены средние δmean 
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и максимальные δmax по ансамблю смоделированных реализаций МФП эритроци-
тов погрешности восстановления [n(l) – 1]. Как видно, погрешности определения 
[n(l) – 1] с использованием уравнения (1.5) в среднем составляют единицы 
процентов.
Результаты восстановления спектральной зависимости n(l), соответствую-
щей эритроцитам, содержащим оксигемоглобин, с использованием полученных 
регрессий приведены на рис. 1.3. Значения МФП эритроцитов (спектры n(l) и 
χ(l), а также параметры функции распределения эритроцитов по размерам), ис-
пользуемые в расчетах g(9°, l) и g(87°, l), соответствуют экспериментальным 
данным из работ [58, 62]. Восстановление n(l) проводилось в условиях случай-
ных «возмущений» функций g(9°, l) и g(87°, l) в пределах ±5 %. Как видно из 
рис 1.3, а, рассматриваемые оптические измерения обладают высокой чувстви-
тельностью к малым изменениям показателя преломления эритроцитов. Восста-
новленная зависимость n(l) отчетливо отражает все основные особенности ис-
ходного профиля n(l). При этом результаты восстановления n(l) являются слабо 
чувствительными к случайным погрешностям δg в значениях g(qk, l), что под-
тверждается рис. 1.3, б. В самом деле, выражение для погрешности восстанов-
ления [n(λ) – 1] c использованием уравнения (1.5), полученное методом конеч-
ных приращений, имеет вид
δ λ λ λ δn a a g( ) −  = ( ) + ( )( )1 1 2 .
Как видно из рис. 1.2, a a1 2 1λ λ( ) + ( ) < , поэтому δ λ δn g( ) −  <1 .
Таким образом, предлагаемый метод определения спектральной зависимо-
сти n(l) включает измерение для каждой λ коэффициентов ослабления ε(λ) и на-
правленного рассеяния β(q, l) суспензии эритроцитов (при θ = 9 и 87°), вычис-
Рис. 1.2. Спектральные зависимости регрессионных коэффициентов a0, a1, a2 (а) 
 и оценки соответствующих им погрешностей восстановления [n(l) – 1] 
 при наложении на g(qk, l) случайных отклонений в пределах ± 5 % (б)
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ление функции g(θ, λ) = β(θ, λ)/ε(λ), определение по спектральным зависимостям 
регрессионных коэффициентов ak(λ) значений данных коэффициентов, соответ-
ствующих конкретному значению λ, и определение n(l) с использованием ана-
литического выражения (1.5).
Нами также проведен расчет коэффициента корреляции r(q, g) между 
[n(λ) – 1] в спектральном диапазоне λ = 0,3–1,2 мкм и отношением коэффициен-
тов рассеяния эритроцитов R(q, g) = β(q)/β(g) под углами q и g. В качестве приме-
ра на рис. 1.4, а представлена зависимость r(q, g), соответствующая l0 = 0,5 мкм. 
Как показывает компьютерный анализ данной зависимости, наиболее информа-
тивным относительно показателя преломления эритроцитов n(l0) является от-
ношение их коэффициентов рассеяния под углами q = 6° и g = 88°, на которое 
приходится максимум функции r(q, g). На рис. 1, б изображена совокупность 
смоделированных значений R(6°, 88°) и n(l0), соответствующая 10
3 случайным 
комбинациям МФП эритроцитов, а также регрессионная зависимость между 
n(l0) и R, аппроксимирующая данную совокупность точек (сплошная кривая): 
n R( ) , ( , ) ,λ0
0 25411 0 617 6 88= + ⋅ ° °[ ]− . Данная регрессионная зависимость позволя-
ет легко и оперативно определять ПП эритроцитов на длине волны 0,5 мкм по 
данным только лишь нефелометрических измерений суспензии эритроцитов без 
дополнительной априорной информации об их микрофизических параметрах.
Значения наиболее информативных относительно ПП эритроцитов углов q 
и g для других длин волн также можно определить путем расчета и анализа со-
ответствующих функций r(q, g). Полученная таким образом зависимость углов 
q и g, соответствующих максимальной корреляции между n и R(q, g), от длины 
Рис. 1.3. Результаты восстановления спектральной зависимости показателя 
 преломления эритроцитов, содержащих оксигемоглобин:
а – 1 – исходный профиль n(l), 2 и 3 – профили n(l), восстановленные  
при  погрешностях δg в значениях g(qk, l), равных 0 и 5 % соответственно;  
б – 1 и 2 – погрешности восстановления [n(λ) – 1], 
 соответствующие δg = 0 и 5 % 
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волны рассеянного света изображена на рис. 1.5, а. Средняя δmean и максималь-
ная δmax погрешности определения [n(λ) – 1] по отношению коэффициентов рас-
сеяния эритроцитов под данными углами приведены на рис. 1.5, б. Как видно, 
показатель преломления эритроцитов в диапазоне λ = 0,3–0,6 мкм можно опре-
делять с достаточно высокой точностью посредством измерений их коэффици-
ентов направленного рассеяния в области углов W1: 4° ≤ θ1 ≤ 7°, 84° ≤ γ1 ≤ 90°. 
Рис. 1.4. Коэффициент корреляции r(q, g) между показателем преломления 
 эритроцитов и отношением их коэффициентов рассеяния под углами q и g  
для l0 = 0,5 мкм (а), а также аппроксимация совокупности значений 
 n(λ0) и b(6°)/b(88°), рассчитанных при различных комбинациях  
микрофизических параметров эритроцитов (б)
Рис. 1.5. Спектральные зависимости углов, соответствующих наибольшей 
 корреляции между n(l) и R(q, g, l) (а), и оценки погрешностей определения 
 [n(λ) – 1] с использованием парных корреляций между n(l) и R(q, g, l) (б)
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Для определения n(l) при λ = 0,6–1,2 мкм наиболее информативной является об-
ласть углов рассеяния W2: 92° ≤ θ1 ≤ 100°, 124° ≤ γ1 ≤ 140°.
Таким образом, для определения n(l) во всем рассматриваемом спектраль-
ном диапазоне необходимо проводить измерения коэффициента рассеяния эри-
троцитов под углами q и g из обеих вышеуказанных областей W1 и W2. С точки 
зрения оперативности и точности решения соответствующей обратной задачи 
представляет интерес возможность получения простого аналитического выраже-
ния, связывающего n(l) с коэффициентами направленного рассеяния эритроци-
тов. Такое выражение получено нами на основе смоделированного набора дан-
ных по оптическим и микрофизическим параметрам эритроцитов и имеет вид
 lg ( ) ( ) ( ) lg ( , , ) ( ) lg ( , , )n a a R a Rλ λ λ θ γ λ λ θ γ λ−[ ] = + ⋅ [ ] + ⋅ [ ]1 0 1 1 1 2 2 2 , (1.7)
где θ γ1 1 1,( ) ∈Ω ; θ γ2 2 2,( ) ∈Ω ; a0, a1, a2 – спектрально зависящие коэффициен-
ты. В качестве критерия оптимальности углов регистрации рассеянного эритро-
цитами света принят минимум среднеспектральной погрешности восстановле-
ния [n(l) – 1] с использованием выражения (1.7) при наложении на значения b(q) 
и b(g) случайных погрешностей в пределах 5 %. Проведенный нами расчет по-
казывает, что оптимальной в плане точности восстановления n(l) является схе-
ма нефелометрических измерений, соответствующая q1 = 4°, g1 = 84° и q2 = 92°, 
g2 = 133°. Спектральные зависимости коэффициентов ak в выражении (1.7), со-
ответствующем данным углам, изображены на рис. 1.6, а. О точности восстанов-
ления [n(l) – 1] при 5 % погрешности измерения коэффициентов рассеяния под 
данными углами можно судить по рис. 1.6, б.
Таким образом, второй предлагаемый нами метод определения показателя 
преломления эритроцитов основан на измерении коэффициентов рассеяния све-
Рис. 1.6. Спектральные зависимости коэффициентов выражения (1.7) (а) 
 и погрешности восстановления [n(l) – 1] (б)
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та суспензией эритроцитов под двумя парами углов из передней и задней полу-
сфер рассеяния и использовании уравнения множественной регрессии (со спек-
трально зависящими коэффициентами) между коэффициентами направленного 
рассеяния и показателем преломления. Отсутствие необходимости использова-
ния при этом калибровочных кривых и проведения дополнительных микрострук-
турных измерений эритроцитов делает данный метод легко автоматизируемым.
1.1.2. определение гематокрита крови
Важнейшим параметром крови, определяющим ее реологические свойства, 
является доля от общего объема крови, которую составляют эритроциты (гема-
токрит, или гематокритное отношение) [66]. Величина гематокрита широко ис-
пользуется для оценки степени выраженности анемии, а также служит ориенти-
ром для суждения о гемоконцентрации и гемодилюции [54, 55].
Гематокрит наряду с показателем преломления и функцией распределения 
эритроцитов по размерам относится к числу так называемых микрофизических 
характеристик эритроцитов, поэтому для его определения также можно успешно 
использовать методы светорассеяния. Известно, что для определения микрофизи-
ческих характеристик несферических частиц более предпочтительно использо-
вать измерения их коэффициента ослабления e(l) или коэффициента направлен-
ного рассеяния b(θ) под малыми θ углами вследствие слабой чувствительности 
данных оптических характеристик к форме частиц. Так, по данным [67] разница 
в значениях коэффициента ослабления для хаотически ориентированных сферо-
идов и цилиндров с умеренным параметром формы (от 0,5 до 2,0) и сферических 
частиц равного им объема укладывается в несколько процентов. В связи с этим 
ниже рассматривается метод определения гематокрита крови по спектральным 
измерениям ее коэффициентов ослабления и малоуглового рассеяния.
Процедура получения парных и множественных регрессий между оптиче-
скими и микрофизическими характеристиками эритроцитов была подробно опи-
сана в предыдущем разделе, поэтому сразу перейдем к рассмотрению спектраль-
ной зависимости коэффициента парной корреляции ρ(λ) между гематокритом H 
и коэффициентом ослабления эритроцитов e(l) в интервале l = 0,3–1,2 мкм. Как 
видно из представленных на рис. 1.7, а результатов, наиболее информативной от-
носительно параметра H является длина волны света λmax = 0,75 мкм, соответ-
ствующая максимуму функции ρ(λ) в рассматриваемом спектральном диапазоне. 
Данное обстоятельство обуславливает необходимость использования источника 
излучения с длиной волны, близкой к λmax, для повышения точности определе-
ния гематокрита из спектральных измерений e(l). На рис. 1.7, б изображена со-
вокупность значений e(λmax) и H, соответствующих различным модельным со-
стояниям эритроцитов, а также регрессионная зависимость между H и e(λmax), 
аппроксимирующая данную совокупность точек: H = ( ) 0 0211 0 8670, max ,ε λ . Сред-
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няя погрешность оценки гематокрита по значению e(λmax) при максимально ши-
рокой вариации МФП эритроцитов составляет ~12 %.
Повысить точность определения гематокрита можно путем увеличения ко-
личества длин волн оптического зондирования и использования множественных 
оптико-микроструктурных корреляций. Естественно, что при этом надо выбирать 
такие длины волн lk, для которых величины e(lk) наименее коррелируют друг с 
другом. В противном случае соответствующая обратная задача окажется плохо 
обусловленной и малые погрешности измерения e(lk) будут приводить к значи-
тельным погрешностям в оценке искомого параметра эритроцитов. Поэтому важ-
но проанализировать взаимосвязь между спектральными значениями e(l). Коли-
чественной характеристикой этой взаимосвязи является ковариационная матрица 
S(li, lj) = Cov[e(li), e(lj)], элементы которой, рассчитанные на основе смоделиро-
ванной выборки оптических и микрофизических параметров эритроцитов, пред-
ставлены на рис. 1.7, а. Видно, что минимум S(λmax, l) соответствует l = 0,38 мкм. 
Обращает на себя внимание и монотонное убывание S(λmax, l) с увеличением λ.
С учетом вышеотмеченных особенностей корреляций оптических и микро-
физических параметров эритроцитов, а также исходя из наличия коммерчески 
доступных полупроводниковых лазерных источников в области рассматривае-
мых длин волн, будем рассматривать задачу восстановления гематокрита крови 
из коэффициентов e(l) при l = 0,37; 0,76; 0,98 мкм. Длина волны λ2 = 0,76 мкм 
примерно соответствует максимуму корреляции между H и e(l), а длины волн 
λ1 = 0,37 мкм и λ3 = 0,98 мкм являются наиболее оптимальными с точки зрения 
Рис. 1.7. Парные корреляции оптических и микрофизических  
характеристик эритроцитов:
а – коэффициент парной корреляции ρ(λ) между H и ε(λ) (окружности) и элементы 
 ковариационной матрицы S(λi, λj) при λi = λmax (треугольники); б – степенная  
аппроксимация совокупности значений H и e(λmax), рассчитанных при различных  
комбинациях МФП эритроцитов
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корреляции между соответствующими им значениями e(l). Решение рассматри-
ваемой обратной задачи в условиях максимально широкой вариации МФП эри-
троцитов удобно осуществлять при помощи уравнения множественной регрес-
сии между H (в относительных единицах) и e(l) (в мм–1), которое получено нами 
в следующем виде:
 lg , lg ( ) , lg ( ) , lg ( )H = − + ⋅ + ⋅ + ⋅1,726 0 641 0 092 0 3591 2 3ε λ ε λ ε λ . (1.8)
Следует отметить, что в крови свет поглощается не только эритроцитами, 
но также плазмой и другими биокомпонентами крови, поэтому для определе-
ния коэффициента ослабления эритроцитов эксперименты необходимо прово-
дить на омытых эритроцитах, суспензированных в буферном растворе. В то же 
время из- за значительного превышения концентрации эритроцитов над други-
ми форменными элементами крови и размеров над макромолекулами плазмы и 
тромбоцитами рассеивающие свойства крови определяются преимущественно 
эритроцитами [56, 59]. Если при этом имеется однозначная связь между коэффи-
циентом рассеяния b(q) под определенным углом θ и коэффициентом ослабле-
ния ε эритроцитов, то для нахождения ε можно воспользоваться измерениями 
рассеянного света под данным углом. Для выбора оптимального угла рассеяния 
проанализирована изменчивость коэффициента связи m(q) между b(q) и e на 
λ = 0,37; 0,76; 0,98 мкм. Как видно из зависимости μ(q, l) = bq(l)/e(l), представ-
ленной на рис. 1.8, существует область малых углов, где независимо от значе-
ний МФП эритроцитов коэффициент μ(q, l) является малоизменяющейся вели-
чиной. Среднеквадратичное отклонение μ(q, l) в области углов 1–5° составляет 
5–15 %. Для других углов погрешность становится значительно больше. Так, при 
l = 0,75 мкм, соответствующей максимуму корреляции между e(l) и H, разброс 
μ(q) наименьший в области q = 3°.
Таким образом, о величине гематокрита крови можно судить по спектраль-
ным значениям ее коэффициента рассеяния под углом q = 3°. Уравнение множе-
Рис. 1.8. Среднеквадратичные отклонения μ(q) в области углов 1–10° 
для длин волн  0,37 (1), 0,65 (2) и 0,98 (3) мкм
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ственной регрессии между H (в относительных единицах) и b(θ, l) (в мм–1ср–1) 
при q = 3°, l1 = 0,37 мкм, l2 = 0,76 мкм и l3 = 0,98 мкм имеет вид
 lg , lg ( , ) , lg ( , ) , lg ( , )H = − + ⋅ + ⋅ + ⋅3,003 0 287 0 114 0 5861 2 3β θ λ β θ λ β θ λ . (1.9)
Гистограммы погрешностей определения H с использованием регрессионных 
зависимостей (1.8) и (1.9) приведены на рис. 1.9, а и г соответственно, где ν – ча-
стота повторяемости погрешности dH (число реализаций МФП эритроцитов, при 
которых получена данная погрешность). На рисунках также указаны средние по-
грешности <δH> определения гематокрита. О влиянии погрешностей оптических 
измерений на точность определения H можно судить по рис. 1.9, б, д. В отличие 
от традиционных методов решения обратных задач оптики светорассеивающих 
сред, характеризующихся высокими коэффициентами усиления погрешностей оп-
тических измерений, полученные регрессии, дающие решение обратной задачи 
в простом аналитическом виде, не усиливают погрешность оптических измере-
ний. В самом деле, как следует из уравнения (1.8), случайное «возмущение» ко-
эффициентов ε(l) на малую величину δε обуславливает погрешность определе-
ния гематокрита δH ≈ δε. Аналогичный вывод справедлив и для уравнения (1.9).
Следует отметить, что уравнения (1.8) и (1.9) получены при разбросе спек-
тральных значений мнимой части χ(l) комплексного показателя преломления эри-
троцитов на используемых длинах волн в пределах от 10–5 до 2 ⋅ 10–3. Что касает-
ся действительной части n(l), то она в пределах рассматриваемого спектрального 
Рис. 1.9. Гистограммы погрешностей определения гематокрита с использованием 
 уравнений (1.8) (а–в) и (1.9) (г–е) при точных значениях e(l) и b(θ, l) (а, г),  
при наложении на e(l) и b(q, l) случайных отклонений в пределах 10 % (б, д)  
и при случайном разбросе спектральных значений [n(l) – 1] в пределах 20 % (в, е)
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диапазона предполагалась неизменной, поэтому представляет интерес оценить 
влияние дисперсии n(l) на точность определения гематокрита с использованием 
полученных регрессий. Для этого проведем расчет H по формулам (1.8) и (1.9) 
для тестового ансамбля реализаций оптических и микрофизических характери-
стик эритроцитов, также полученного на основе вышеописанной модели, но при 
наложении на спектральные значения [n(l) – 1] случайного разброса в пределах 
20 %. Гистограммы погрешностей определения H, соответствующие данному 
ансамблю, приведены на рис. 1.9, в, е. Видно, что дисперсия n(l) не приводит к 
существенному увеличению погрешности определения гематокрита. Таким об-
разом, можно заключить, что предлагаемый метод определения гематокрита кро-
ви человека, основанный на измерении оптических характеристик однократно-
го рассеяния света эритроцитами и использовании уравнений регрессии между 
гематокритом и измеряемыми оптическими характеристиками эритроцитов, яв-
ляется устойчивым к погрешностям оптических измерений и вариациям микро-
структуры эритроцитов.
1.1.3. определение функции распределения  
эритроцитов по размерам
Поскольку размеры эритроцитов значительно превышают длину световой 
волны, то свет эритроцитами рассеивается преимущественно в узком конусе 
углов вблизи направления его первоначального распространения. В связи с этим 
о распределении эритроцитов по размерам можно судить по интенсивности рас-
сеянного ими света в области малых углов (θ < 15°). Интенсивность рассеянного 
излучения в этой области θ в наименьшей степени зависит от формы рассеиваю-
щих частиц и их показателя преломления, что позволяет существенно уменьшить 
количество априорной информации, требуемой для решения обратной задачи. 
На этой основе построены многочисленные системы лазерного анализа грануло-
метрического состава суспензий, эмульсий и порошков, серийно выпускаемые 
в настоящее время [68–70]. Однако сложность необходимых оптических изме-
рений, высокие требования к их точности, а также сложность математической 
обработки экспериментальных данных обуславливают высокую стоимость со-
ответствующей аппаратуры и делают ее пригодной исключительно для научных 
исследований. Учитывая, что информация о концентрации и распределении эри-
троцитов по размерам является необходимой при диагностике и лечении прак-
тически всех заболеваний, разработка простого и эксплуатационно-надежно-
го метода получения данной информации представляет большой практический 
интерес. С этой целью ниже исследуется чувствительность коэффициента на-
правленного рассеяния b(q) крови (разбавленной в 10 раз в плазме или в физра-
створе) к вариациям показателя преломления эритроцитов и параметров их рас-
пределения по размерам (модального радиуса r0 и полуширины Dr), проводится 
выбор наиболее информативных углов регистрации рассеянного излучения от-
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носительно концентрации (счетной N и объемной H) и распределения эритро-
цитов по размерам, устанавливаются регрессионные зависимости между b(q) и 
искомыми параметрами.
Угловые зависимости коэффициентов парной корреляции между характери-
стиками распределения эритроцитов по размерам и их коэффициентом направ-
ленного рассеяния на длине волны из окна прозрачности крови l = 0,65 мкм 
представлены на рис. 1.10, а. Как видно, для определения рассматриваемых па-
раметров предпочтительно осуществлять измерения b(q) под малыми углами, со-
ответствующими наибольшим значениям коэффициентов корреляции для всех 
рассматриваемых параметров. Так, максимум корреляции для параметров r0 и 
Dr приходится на угол q = 1°, а для счетной N и объемной H концентраций эри-
троцитов – на углы 5° и 6° соответственно. Данное обстоятельство объясняется 
слабой чувствительностью малоугловой индикатрисы рассеяния крупных частиц 
к вариациям их показателя преломления n.
Для оценки влияния вариаций показателя преломления n эритроцитов на 
коэффициенты их малоуглового рассеяния проведен расчет b(q < 10°) при раз-
личных значениях n и фиксированных значениях параметров r, Dr и N. Отно-
сительные отклонения b(q), возникающие при вариациях n, представлены на 
рис. 1.10, б. В качестве опорного значения b(q) принималось значение, соот-
ветствующее n = 1,055. Как видно, отклонения b(q) в области q < 10° могут 
достигать 60 %, что, естественно, не может не сказываться на результатах вос-
становления распределения эритроцитов по размерам из измерений b(q) под 
данными углами. 
Таким образом, для повышения точности определения параметров эритро-
цитов r0, Dr, N и H необходимо проводить измерения b(q) не только для малых 
углов, но также и для углов, рассеяние под которыми наиболее информативно 
относительно показателя преломления эритроцитов. При m углах регистрации 
Рис. 1.10. Угловые зависимости коэффициентов парной корреляции r(q)  
между b(q) и МФП эритроцитов (а) и относительные отклонения b(q) 
за счет вариаций показателя преломления эритроцитов (б)
25
рассеянного излучения искомые параметры x можно определять из уравнений 
множественной регрессии вида
 lg lg ( )x a ak
k
m
k= +
=
∑0
1
β θ . (1.10)
В качестве критерия оптимальности углов qk принята точность определения 
искомых параметров в сочетании с устойчивостью соответствующих им урав-
нений (1.10) к малым случайным вариациям коэффициентов b(qk) и минималь-
ным количеством оптических измерений.
Выше было показано, что показатель преломления эритроцитов в окне про-
зрачности крови (l = 0,6 – 1,0 мкм) можно определять на основе измерений ко-
эффициентов рассеяния сильно разбавленной крови под углами из диапазонов 
75° ≤ q1 ≤ 90° и 127° ≤ q2 ≤ 145°, причем для l = 0,65 мкм наиболее информа-
тивными относительно n(l) являются углы q = 77, 128°. Однако использование в 
(1.10) коэффициентов рассеяния света под данными углами наряду с коэффици-
ентами малоуглового рассеяния не позволяет получить согласие с вышеуказан-
ным критерием оптимальности по параметрам N и H (не выполняются требова-
ния по устойчивости и точности). С целью выбора других значений qk исследуем 
статистические характеристики зависимости b(q). Для анализа взаимосвязи меж-
ду значениями b(q) при различных углах рассеяния удобно исследовать ковариа-
ционную матрицу Sij = Cov[lgb(qi), lgb(qj)]. Элементы этой матрицы, рассчитан-
ные на основе модельного ансамбля реализаций оптических и микрофизических 
параметров эритроцитов, представлены на рис. 1.11. Как видно, в области углов 
20–80° рассеяние взаимосвязано, поэтому измеряя коэффициент рассеяния b(q) 
для какого-либо одного угла из этой области, можно с неплохой степенью точ-
ности найти значения b(q) для всех других углов из этой области, причем рассе-
яние под этими углами слабо связано с рассеянием в области малых углов. Ана-
логичные выводы справедливы и для области углов 110–170°. Таким образом, 
для определения показателя преломления 
эритроцитов вместо измерений b(q) под 
углами 77, 128° можно использовать и из-
мерения b(q) под любыми другими угла-
ми из диапазонов 20–80° и 110–170° со-
ответственно.
Как известно, системой ортонормиро-
ванных функций, позволяющей оптималь-
ным образом аппроксимировать любую 
реализацию случайной функции, являет-
ся система собственных векторов ковари-
ационной матрицы этой случайной функ-
ции. Оказалось, что использование лишь 
трех-четырех первых собственных векто-
Рис. 1.11. Элементы ковариационной 
матрицы β(q)
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ров позволяет с удовлетворительной точ-
ностью аппроксимировать функцию b(q), 
соответствующую любой комбинации зна-
чений МФП эритроцитов. Это обстоятель-
ство позволяет восстанавливать полную 
угловую зависимость коэффициента рассе-
яния эритроцитов по трем-четырем точкам. 
Проведенный нами расчет погрешностей 
восстановления b(q) показал, что при ис-
пользовании для восстановления b(q) трех 
собственных векторов оптимальными явля-
ются углы qk = 4, 70 и 155°. Примеры вос-
становления полной зависимости b(q) по 
трем опорным точкам b(qk), на которые на-
кладывались погрешности δβ = 10 %, при-
ведены на рис. 1.12. Таким образом, по-
грешности восстановления зависимости 
b(q) сравнимы с погрешностями задания опорных значений b(qk). Кроме того, 
как показывает анализ погрешностей восстановления параметров N, H, r и Dr с 
использованием уравнений (1.10) в условиях случайных «возмущений» коэф-
фициентов b(qk), значения qk = 4, 70, 155° достаточно хорошо соответствуют ис-
пользуемому нами критерию оптимальности. Коэффициенты уравнений мно-
жественных регрессий между коэффициентом рассеяния b(qk) (мм
–1ср–1) крови, 
разбавленной в 10 раз в плазме или в физрастворе, и параметрами эритроцитов 
N (мм–3), H (отн. ед.), r0 (мкм) и Dr (мкм) приведены в табл. 1.1.
Таблица 1.1
Коэффициенты уравнений множественных регрессий (1.10),  
соответствующих θ1 = 4°, θ2 = 70° и θ3 = 155°
x a0 a1 a2 a3
N 4,4632 0,8499 –0,9588 0,9868
H –3,8730 0,8781 0,7245 –0,5176
r0 –0,0593 0,0232 0,5210 –0,4625
∆r –0,1957 –0,0197 0,6441 –0,5822
Гистограммы погрешностей δx и средние погрешности <δx> определения 
параметров N, H, r0 и Dr с использованием полученных регрессий приведены 
на рис. 1.13. Данные гистограммы получены на основе смоделированных реа-
лизаций оптических и микрофизических параметров эритроцитов путем срав-
нения точных и рассчитанных по формуле (1.10) значений параметров N, H, r0 
и Dr для всех реализаций. Расчет искомых параметров выполнялся при наложе-
Рис. 1.12. Заданные (сплошные кри-
вые) и восстановленные (пунктир-
ные кривые) по трем опорным точкам 
(окружности) зависимости β(q)
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нии на смоделированные значения коэффициентов b(qk) случайных погрешно-
стей в пределах 5 %.
Для апробации полученных регрессионных уравнений на эксперименталь-
ных данных нами использовались результаты работы [58]. Функция распреде-
ления f(r) эритроцитов по размерам и концентрация N эритроцитов измерялись 
в работе [58] под микроскопом, значение показателя преломления эритроцитов 
определялось путем сопоставления измеренных и рассчитанных методом спек-
тральной прозрачности эритроцитометрических кривых f(r). При этом наилуч-
шее совпадение расчетных и экспериментальных результатов достигалось при 
значении n = 1,06. Поскольку измерения коэффициентов направленного рас-
сеяния эритроцитов в работе [58] не про-
водились, то они рассчитывались нами по 
формуле (1.2) для сферизованных эритро-
цитов с функцией распределения по разме-
рам f(r), концентрацией N = 2,64 × 106 мм–3 
и показателем преломления n = 1,06, соот-
ветствующими экспериментальным дан-
ным. При этом на рассчитанные значения 
b(q) накладывались погрешности 15 % при 
q = 4° и 5 % при q = 70 и 155°, что соот-
ветствует точности измерения b(q) на ос-
нове измерительной системы, описанной 
в работе [71]. Далее на основе регрессий 
(1.10) с коэффициентами из табл. 1.1 опре-
делялись параметры распределения эри-
троцитов r, Dr и их концентрация N. Кри-
вая N · f(r), рассчитанная по формуле (1.3) 
при найденных значениях параметров r, Dr 
и N, изображена на рис. 1.14. Видно, что 
она достаточно близка к соответствующей 
экспериментальной кривой.
Рис. 1.13. Гистограммы погрешностей определения параметров N (а), H (б), r0 (в) 
 и ∆r (г) с использованием уравнения (1.10)
Рис. 1.14. Распределения эритроцитов 
по размерам:
1 – экспериментальное распределение из 
работы [58], 2 – распределение, восста-
новленное по коэффициентам направ-
ленного рассеяния эритроцитов
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Таким образом, полученные уравнения регрессий позволяют без громоздкой 
математической обработки достаточно экспрессно восстанавливать концентра-
цию и распределение эритроцитов по размерам из результатов измерения рассе-
яния света с l = 0,65 мкм разбавленной кровью для углов 4, 70 и 155°.
1.1.4. Нефелометр-прозрачномер
Для повышения точности измерений b(q) в работах [48, 49, 72] был предло-
жен двухлучевой нефелометр-прозрачномер, принцип работы которого заключа-
ется в следующем. Через кювету с разбавленной кровью попеременно первым 
и вторым источниками посылается зондирующее излучение (рис. 1.15). Прием-
ники, расположенные напротив источников, регистрируют прямое и рассеянное 
под углом θ в точке пересечения оптических осей приемников и источников из-
лучения. При этом система «источник 2 – приемник 1» является статичной, а си-
стема «источник 1 – приемник 2» может вращаться вокруг оси, проходящей че-
рез точку взаимного пересечения лучей, вследствие чего появляется возможность 
изменения угла q между источниками.
Для сигналов, принимаемых приемниками 1 и 2 при посылке излучения ис-
точниками 1 и 2 соответственно, рассеянных в точке R под углом q к направле-
нию посылки, справедливы следующие выражения:
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1 3 1 1 1 1 3
2 4 2 2 2 2
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(1.11)
где R1 и R2 – координаты местонахождения источников 1 и 2; R4 и R3 – коорди-
наты местонахождения приемников 1 и 2; R – координата рассеивающей точки; 
T R R R Ri j j i( , ) exp= − −{ }ε  – прозрачность участка [Ri, Rj]; A1, A2 – аппаратур-
ные константы приемников (чувствительность, коэффициент преобразования 
и т. п.); K1, K2 – аппаратурные константы источников, учитывающие нестабиль-
ность энергии излучения.
Рис. 1.15. Схема измерения сигналов в двулучевом 
 нефелометрическом  измерителе β(q)
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Выражения для прямопрошедших сигналов имеют вид
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(1.12)
Константы С1, С2, С3, С4 в (1.11) и (1.12) зависят от геометрических параме-
тров системы (угловых апертур источников и приемников, расстояний между ис-
точниками, приемниками и рассеивающим объемом).
Решив систему уравнений (1.11) и (1.12) относительно b(q), получим для 
него следующее выражение:
 β θ θ θ( ) ( , ) ( , )
( , ) ( , )
= C
P R R P R R
P R R P R R
1 3 2 4
1 4 2 3
, (1.13)
где C C C C C= 3 4 1 2  – геометрическая константа.
Таким образом, получаемое с помощью вышеописанного устройства зна-
чение b(q) не зависит ни от аппаратурных констант, ни от мощности излучения 
источников. Устойчивость результатов измерений b(q) к изменению аппаратур-
ных констант означает и устойчивость к загрязнению оптики, таким образом, ис-
ключаются погрешности, обусловленные нестабильностью оптикоэлектронно-
го тракта и окружающей среды. Несложно показать, что результаты измерения 
b(q) устойчивы также и ко вкладу многократного рассеянного света в регистри-
руемые сигналы. Действительно, пусть δ(Ri, Rj) – отношение потока излучения, 
многократно рассеянного участком [Ri, Rj], к аналогичному потоку при однократ-
ном рассеянии на том же участке. Тогда для сигналов P(Ri, Rj), регистрируемых 
в условиях многократного рассеяния, можно записать выражения, аналогичные 
(1.11) и (1.12), с тем отличием, что прозрачности T(Ri, Rj) участков [Ri, Rj] заме-
няются функциями T(Ri, Rj)[1 + δ(Ri, Rj)]. Однако и в этом случае для коэффици-
ента b(q) остается справедливым выражение (1.13), которое в явном виде не со-
держит неизвестных функций T(Ri, Rj) и δ(Ri, Rj), поэтому при измерении b(q) 
на основе вышеописанной схемы не требуется коррекция регистрируемых сиг-
налов на многократное рассеяние света.
1.2. фоТоМЕТрИЧЕскИй МЕТоД 
экспрЕсс-аНалИза ГЕМоГлобИНоВ 
И МорфолоГИИ эрИТроцИТоВ В цЕльНой кроВИ
Морфологические параметры эритроцитов и биохимический состав крови от-
носятся к числу важнейших медицинских показателей, определяющих жизнедея-
тельность всего организма человека. В настоящее время для определения данных 
параметров требуется предварительная обработка пробы крови и привлечение 
целого комплекса методов. Так, содержание гемоглобина и дисгемоглобиновых 
фракций (карбокси-, мет- и сульфгемоглобина) определяют методом абсорбцион-
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ной спектрофотометрии гемолизированной крови [73]. Гемолиз крови проводится 
ультразвуком под давлением либо с добавлением химического гемолизирующе-
го раствора. Определение билирубина (продукта распада гемоглобина) выполня-
ется путем фотометрирования плазмы крови, предварительно получаемой цен-
трифугированием крови в капилляре и разделением ее на плазму и эритроциты 
[74]. Размер и объемную концентрацию эритроцитов определяют кондуктоме-
трическим методом, основанным на регистрации амплитуды электрических им-
пульсов от частиц, пропущенных между электродами [75]. Все это существенно 
усложняет проведение комплексного анализа крови, приводит к увеличению вре-
мени анализа и минимально необходимого объема крови (что является наиболее 
критичным для неонатологии). Очевидны и практические сложности объедине-
ния в одном анализаторе крови всех измерительных систем и вспомогательных 
устройств (гемолизатор, центрифуга и т. д.), реализующих вышеотмеченные ме-
тоды. Большая диагностическая значимость процедуры анализа крови и ее ча-
стая повторяемость в медучреждениях делают необходимой разработку новых 
методов и устройств, позволяющих врачу в режиме реального времени опреде-
лять как можно большее количество параметров цельной крови пациента (без ее 
предварительной обработки) и оперативно принимать решения.
Известно, что кровь является светорассеивающей и поглощающей средой. 
Поэтому для оперативного определения ее параметров естественно воспользо-
ваться оптическими методами исследования рассеивающих сред. Для исследо-
вания крови наиболее удобными и эффективными (по точности и возможности 
автоматизации) являются фотометрические методы. Они позволяют при отно-
сительно несложном оборудовании производить быстрый количественный ана-
лиз веществ без искажающего влияния на их свойства. Исследуемое вещество 
помещают между источником излучения и монохроматором или между моно-
хроматором и регистрирующим устройством. Спектр пропускания вещества не-
сет информацию о его химическом составе, а также о концентрации и размере 
его рассеивающих частиц. Однако использование фотометрических методов для 
исследования цельной крови встречает значительные трудности, связанные со 
сложностью математического описания процесса взаимодействия света с плот-
ноупакованной средой, состоящей из частиц с произвольной ориентацией, пока-
зателем преломления и формой. 
Исследованиями проблемы переноса света в цельной крови занимаются во 
многих странах и довольно давно [56, 71, 76–83]. Однако в большинстве случаев 
используемые численные методы моделирования громоздки, требуют больших 
затрат машинного времени и, несмотря на широкие возможности современной 
вычислительной техники, все еще не пригодны для оперативной интерпретации 
получаемых в эксперименте результатов. Для оптически толстого и слабопогло-
щающего слоя рассеивающего вещества в работе [84] получены простые ана-
литические выражения, связывающие коэффициенты диффузного отражения и 
пропускания слоя с его оптическими параметрами. На основе этих выражений 
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разработаны спектрофотометрические методы определения размеров сферизо-
ванных эритроцитов и относительных концентраций мет-, окси- и деоксигемо-
глобина в цельной крови [59]. Однако полученные выражения применимы толь-
ко для спектральной области слабых поглощений крови (λ = 600–900 нм), что во 
многих случаях существенно снижает информативность и точность основанных 
на них методов. Таким образом, разработка простого и быстрого метода расчета 
характеристик однократного и многократного рассеяния крови в широком спек-
тральном диапазоне, включающем области сильного и слабого поглощения све-
та, продолжает оставаться актуальной задачей.
Настоящая глава посвящена получению аналитической зависимости спек-
тра пропускания цельной крови от ее морфологических и биохимических пара-
метров и разработке на этой основе фотометрического метода экспресс-анализа 
цельной крови. Для решения этих задач на основании многочисленных экспе-
риментальных данных строится модель переноса света в крови, позволяющая 
по заданным значениям морфологических и биохимических параметров кро-
ви численно рассчитать спектр пропускания тонкой кюветы с кровью (толщи-
ной 200 мкм). Затем получаются простые аналитические аппроксимации чис-
ленных расчетов характеристик однократного и многократного рассеяния света 
кровью в зависимости от ее морфологических и биохимических параметров. И 
наконец, предлагается фотометрический метод экспресс-анализа цельной кро-
ви, основанный на аналитическом описании спектра пропускания крови, и оце-
ниваются его погрешности.
1.2.1. Модель переноса света 
в цельной крови
Основными морфологическими и биохимическими параметрами цельной 
крови, определяющими ее оптические свойства в видимом и ближнем ИК спек-
тральных диапазонах, являются [59, 76–87]: 
1) средний объем эритроцитов – Ve = 60–200 мкм
3; 
2) концентрация гемоглобина в эритроцитах – МСHC = 280–380 г/л;
3) параметр асферичности эритроцитов – pe = 2–5; 
4) гематокрит – H = 0,2–0,7;
5) гемоглобинный состав, характеризующийся относительными концентра-
циями оксигемоглобина (степень оксигенации крови) – S ≤ 98 % и дисгемогло-
бинов (карбоксигемоглобина – СCOHb ≤ 20 %, метгемоглобина – СMetHb ≤ 20 % и 
сульфгемоглобина – СSHb ≤ 10 %);
6) концентрация билирубина (продукта распада гемоглобина) в плазме – 
Cbil ≤ 230 мг/л.
Знание вышеуказанных параметров позволяет рассчитать и ряд других 
важных параметров крови, например концентрацию общего гемоглобина 
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CtHb = MCHC · H и счетную концентрацию эритроцитов в крови (количество 
эритроцитов в 1 мм3) Ne = H/Ve.
Поскольку гемоглобин не равномерно перемешан в крови, а локализован в 
эритроцитах, то спектры поглощения цельной и гемолизированной крови суще-
ственно различаются [78–82]. В связи с этим для расчета коэффициента погло-
щения цельной крови будем использовать методы теории дифракции света на ча-
стицах, моделирующих эритроциты. Для этого необходимо задать размер, форму 
эритроцитов и спектральную зависимость их комплексного показателя прелом-
ления (КПП), а также окружающей их среды (плазмы).
Действительная часть ne КПП эритроцитов определяется преимущественно 
содержанием гемоглобина в их составе MCHC:
 n n MCHCe H O2λ λ α λ( ) = ( ) + ( ) ⋅( )1 , (1.14)
где nH O2  – показатель преломления воды; α – эмпирический коэффициент [88]. 
Поскольку содержание солей, сахаров и других органических компонентов в ци-
топлазме эритроцитов незначительно, то при проведении расчетов предполагает-
ся, что спектральная зависимость цитоплазмы эритроцитов коррелирует со спек-
тральной зависимостью показателя преломления воды [79].
Мнимая часть χe КПП эритроцитов связана с молярным коэффициентом по-
глощения гемоглобина εtHb следующим образом [78–83]:
 χ λ
piµ
λε λe
tHb
tHb
ln10( ) = ( )
−10
4
6
MCHC, (1.15)
μtHb = 64500 г/моль – молярная масса гемоглобина; λ – длина волны света в нм. 
Коэффициент εtHb рассчитывается в соответствии с газовым составом гемогло-
бина как
 
ε λ ε λ ε λ ε λ
ε λ
tHb HbO COHb COHb MetHb MetHb
SHb SHb
2
( ) = ( ) + ( ) + ( ) +
+
S C C
C ( ) + − − − −( ) ( )1 S C C CCOHb MetHb SHb Hbε λ ,  (1.16)
где εHbO2 , εHb , εCOHb , εMetHb  и εSHb  – молярные коэффициенты поглощения 
окси-, дезокси-, карбокси-, мет- и сульфгемоглобина в мм–1/(моль/л) [89]. Спек-
тральные зависимости этих коэффициентов представлены на рис. 1.16. Как вид-
но, спектры поглощения производных гемоглобина существенно перекрывают-
ся, причем спектр поглощения COHb практически подобен спектру поглощения 
HbO2. В связи с этим для комплексного определения концентраций производных 
гемоглобина необходимо выполнять измерения спектрального пропускания кро-
ви с достаточно малым шагом по λ (чтобы количество спектральных участков 
во много раз превышало количество анализируемых производных гемоглобина). 
Это позволяет существенно повысить устойчивость обратной задачи к погреш-
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ностям оптических измерений и сузить диапазон равноприемлемых модельных 
решений (одинаково хорошо воспроизводящих данные измерений в пределах 
экспериментальной точности).
Спектральная зависимость показателя преломления плазмы крови npl в спек-
тральном диапазоне 400–1000 нм описывается эмпирическим выражением [79]:
 
npl λ λ
λ λ
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⋅
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(1.17)
Эритроциты будем моделировать хаотически ориентированными сплюснуты-
ми сфероидами. В этом случае параметр асферичности эритроцитов имеет ясную 
геометрическую интерпретацию и определяется как pe = a / b, где a и b – большая 
и малая полуоси оптически эквивалентного сфероида, обладающего такими же 
оптическими характеристиками, как и реальный эритроцит. Такое предположе-
ние основано на том факте, что сфероидальные частицы позволяют достаточно 
хорошо аппроксимировать частицы различных форм [56, 80, 90].
Наиболее эффективным методом расчета оптических характеристик хаоти-
чески ориентированных сфероидов является метод T-матриц [67]. Он обладает 
наибольшим быстродействием по сравнению с другими методами теории диф-
ракции света на частицах, основанными на строгом решении уравнений Максвел-
ла. Однако использование данного метода для расчета оптических характеристик 
оптически «мягких» частиц с размерами и параметрами формы, характерными 
для эритроцитов, осложняется плохой сходимостью соответствующих им рядов 
в расчетных формулах для элементов Т-матрицы. В связи с этим нами использо-
вался упрощенный подход к расчету оптических характеристик оптически «мяг-
ких» сфероидов, предложенный в работе [56]. Суть его заключается в переходе 
Рис. 1.16. Молярные коэффициенты 
поглощения производных 
 гемоглобина
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от хаотически ориентированного сфероида к набору шаров с распределением по 
дифракционному параметру типа степенного, плотность которого
 f x
p x
p x
p
x p x
( )0
4 5
2
0
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2
2 2
0
21
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−( )
−
−
e
e
e
e
, (1.18)
где x и xpe – минимальный и максимальный размеры дифракционного параметра 
сфероида; x b= 2pi λ ; b – малая полуось сфероида; x r0 02= pi λ ; r0 – радиус сфе-
рической частицы. Распределение (1.18) обладает важными свойствами, а именно, 
площадь поверхности, объем и квадрат объема всех сферических частиц в ука-
занном диапазоне распределения равны аналогичным характеристикам сфероида.
Таким образом, оптические сечения поглощения Ce,a, рассеяния Ce,s и ин-
дикатрису рассеяния Pe сфероидальных частиц, моделирующих эритроциты в 
плазме, можно рассчитать согласно известным правилам сложения соответству-
ющих оптических величин для полидисперсного ансамбля сферических частиц:
 C C x m f x dx
x
xp
e,a a eλ λ( ) = ( ) ( )∫ , , ,0 0 0  (1.19)
 C C x m f x dx
x
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e,s s eλ λ( ) = ( ) ( )∫ , , ,0 0 0  (1.20)
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где m n i n n i ee e e pl e= +( ) = ′ + ′χ χ  – относительный КПП эритроцитов; Ca, Cs и S – 
оптические сечения поглощения, рассеяния и индикатриса рассеяния сфериче-
ской частицы; θ – угол рассеяния. Расчет характеристик светорассеяния сфери-
ческих частиц ведется по формулам теории Ми [67].
Для подтверждения корректности используемого метода расчета оптических 
характеристик частиц, моделирующих эритроциты, проведено его сравнение с 
методом Т-матриц. На рис. 1.17 сопоставлены индикатрисы рассеяния сферои-
дальных частиц с характерными для эритроцитов параметрами a = 4 мкм (боль-
шая полуось), pe = 3,0 (параметр асферичности), me = 1,0534 + 2 · 10
–4i (КПП), 
рассчитанные при λ = 740 нм методом Т-матриц и по формулам (1.18) – (1.21). 
Видно, что представленные зависимости хорошо согласуются друг с другом во 
всем диапазоне θ. Достаточно близкими являются и значения других оптиче-
ских характеристик частиц. Так, при объеме частиц Ve = 90 мкм
3 и их объемной 
концентрации H = 0,4 формулы (1.18) – (1.21) дают следующие значения сече-
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ний оптического взаимодействия: Ce,a = 0,328 мкм
2 и Ce,s = 48,4 мкм
2. Значения 
этих же сечений, полученные методом Т-матриц, составляют соответственно 
0,333 и 48,8 мкм2. Следует отметить, что проведение аналогичного сравнения 
для λ < 740 нм не представляется возможным ввиду отмеченных выше числен-
ных ограничений метода Т-матриц.
При плотной упаковке частиц, как это имеет место в случае цельной крови, 
необходимо учитывать влияние интерференционного сложения волн, рассеянных 
соседними частицами, на объемные коэффициенты поглощения k, рассеяния β и 
индикатрису рассеяния P(θ) среды. Учет кооперативного взаимодействия плот-
ноупакованных эритроцитов является далеко не тривиальной задачей, требую-
щей дальнейших экспериментальных и теоретических исследований. Немного-
численные экспериментальные данные по зависимостям оптических параметров 
крови от объемной концентрации эритроцитов (H), имеющиеся в литературе 
[91, 92], демонстрируют практически линейную зависимость коэффициента k от 
H (по крайней мере, в диапазоне H = 0–0,45). Исходя из этих данных, объемный 
коэффициент поглощения крови k будем рассчитывать как сумму коэффициен-
тов поглощения суспензии эритроцитов пропорционального H и растворенного 
в плазме билирубина:
 k H V C Cλ λ µ ε( ) = ( ) + ( ) ( )e e,a bil bil bil( ) ln 10 , (1.22)
где εbil – молярный коэффициент поглощения билирубина, измеряемый в 
мм–1/(ммоль/л) [93]; μbil = 585 мг/ммоль – молярная масса билирубина.
Экспериментальные зависимости β от H являются линейными лишь до 
H < 0,1. Для более высоких значений H экспериментальные данные существен-
но расходятся, что, по-видимому, связано с большими погрешностями опреде-
ления коэффициента β при большой оптической плотности исследуемого веще-
ства [91]. Очевидно, что в пределе H→1, когда эритроциты слипаются вместе, 
образуя однородную массу поглощающего гемоглобина, коэффициент рассеяния 
Рис. 1.17. Индикатрисы рассеяния сфе-
роидальных частиц, моделирующих эри-
троциты крови, рассчитанные методом 
Т-матриц и по формулам (1.18) – (1.21) 
(кривые 1 и 2 соответственно)
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крови должен стремиться к нулю. Это приводит к следующему приближенному 
выражению для β [94]:
 β λ λ( ) ( )= −( )H H
V
C
1
e
e,s , (1.23)
где множитель (1 – H) отвечает за подавление рассеяния при H→1.
Что касается влияния плотности упаковки эритроцитов на индикатрису рас-
сеяния крови P(θ), то имеющиеся в литературе данные относятся лишь к ее сред-
нему косинусу и также существенно отягощены погрешностями измерений [91]. 
В связи с этим будем полагать, что эффекты кооперативного взаимодействия эри-
троцитов не оказывают значимого влияния на индикатрису рассеяния крови, поэ-
тому P(θ) = Pe(θ). Такое предположение используется практически во всех извест-
ных работах по моделированию процесса переноса света в цельной крови [76–83].
Расчет характеристик переноса света в кювете с кровью осуществляется с 
использованием метода Монте-Карло (МК) [21, 95], основанного на статистиче-
ском моделировании траекторий большого количества фотонов от точки их влета 
в среду до их поглощения или вылета из среды. Первоначальный «вес» каждого 
фотона равен единице. При «блуждании» фотона в среде его «вес» уменьшается 
за счет френелевского отражения от поверхности среды (в данном случае от сте-
нок кюветы), а также за счет процессов поглощения и рассеяния в среде. Коэф-
фициент пропускания кюветы с кровью рассчитывается как отношение суммар-
ного «веса» фотонов, попавших на приемник излучения или объектив камеры, к 
суммарному числу фотонов, падающих на среду. При моделировании процесса 
однократного рассеяния фотона в среде его новое направление движения опре-
деляется из решения уравнения
 
1
2 0
P d( )sin′ ′ ′ =∫ θ θ θ ξ
θ
, (1.24) 
где ξ – случайное число, равномерно распределенное на интервале от 0 до 1. При 
задании индикатрисы рассеяния в виде таблицы P(μk), где μk = cosθk, и исполь-
зовании линейной интерполяции P(μk) в интервалах (μk, μk + 1) уравнение (1.24) 
сводится к квадратному уравнению, решение которого имеет вид [95]
 µ µ
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1.2.2. аналитический метод расчета 
спектрального пропускания крови
Вышеописанная модель позволяет по известным значениям морфологических 
и биохимических параметров крови численно рассчитывать спектр пропускания 
крови и другие ее оптические характеристики, измеряемые в эксперименте, т. е. 
решать прямую задачу. Однако для количественной интерпретации получаемых 
в эксперименте результатов требуется многократное решение прямой задачи при 
различных значениях модельных параметров, что является весьма трудоемким 
даже для современной вычислительной техники. В связи с этим нами разработан 
простой аналитический метод расчета спектрального пропускания крови, позво-
ляющий выполнять интерпретацию результатов спектрофотометрических изме-
рений в режиме реального времени. Аналитические выражения, используемые 
в данном методе, получены на основе аппроксимации данных, рассчитанных с 
использованием вышеописанной модели при различных значениях модельных 
параметров (структурных и биохимических параметров крови). 
Моделирование выполнялось для слоя цельной крови толщиной 200 мкм. Вы-
бор такой малой толщины связан с тем, что кровь является сильно поглощающей 
средой и производить ее фотометрирование в спектральной области λ < 600 нм, 
где сосредоточены основные полосы поглощения таких хромофоров крови, как 
билирубин и окси-, деокси- и карбоксигемоглобин, можно только в тонких кю-
ветах. В численных расчетах принимается, что пучок излучения, состоящий из 
106 фотонов, падает нормально на стеклянную кювету с показателем преломле-
ния ngl = 1,5, а приемник излучения регистрирует все фотоны, прошедшие че-
рез кювету. Это предполагает, что измеряемой величиной является коэффициент 
диффузного пропускания (КДП) света кюветой при ее коллимированном освеще-
нии. Разумеется, что методом МК можно проводить вычисления, соответствую-
щие любой другой схеме измерений.
Оптические параметры крови – P(λ, θ), k(λ), β(λ) – и КДП кюветы с кровью 
T(λ) рассчитывались в диапазоне λ = 450–800 нм с шагом 5 нм. Расчет проведен 
для 750 случайных реализаций модельных параметров, соответствующих вы-
шеуказанным диапазонам их вариаций, с учетом ограничений по зависящим от 
них параметрам: CtHb = 80–200 г/л (концентрация общего гемоглобина в крови) и 
Ne = (3,5 – 6,5) · 10
6 мм–3 (счетная концентрация эритроцитов в крови). Смодели-
рованные данные использовались для получения аналитических выражений, ап-
проксимирующих зависимости КДП от оптических параметров крови, а также за-
висимости оптических параметров от структурных и биохимических параметров.
Общий вид выражения для КДП кюветы с кровью выбран исходя из физиче-
ских соображений. Фотоны на своем пути через слой крови испытывают большое 
количество актов рассеяния даже при малой толщине слоя, в результате чего излу-
чение существенно отклоняется от своего первоначального направления. Это на-
глядно демонстрирует рис. 1.18, на котором приведены диаграммы направленно-
сти света с λ = 480 и 700 нм, рассеянного слоем цельной крови толщиной 200 мкм, 
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где t(θ) = πI(θ)/F, I(θ) – интенсивность излучения, рассеянного слоем в направ-
лении θ, F – полный поток излучения, прошедшего через слой (расчет выпол-
нен для нормальных значений параметров крови человека: Ve = 90 мкм
3, pe = 3,0, 
MCHC = 340 г/л, H = 0,4, S = 0,96, CCOHb = 0 , CMetHb = 0, CSHb = 0 , Сbil = 0 мг/л). 
Пренебрежем реальной угловой структурой излучения у стенок кюветы и будем 
считать это излучение полностью диффузным. Такое упрощение позволяет до-
статочно просто учесть многократные переотражения света между стенками кю-
веты. Действительно, в этом случае коэффициент отражения света от внутренних 
стенок кюветы (f *) не зависит от оптических параметров крови и полный поток 
излучения, прошедшего через кювету, можно найти как сумму переотраженных 
потоков, образующих бесконечно убывающую геометрическую прогрессию со 
знаменателем f T∗ ∗( )0 2 , где T0*  – коэффициент пропускания кровью диффузного 
излучения. Искомый КДП определяется как отношение прошедшего через кюве-
ту диффузного потока к падающему на нее направленному потоку:
 T
f f T
f T
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1 1
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0
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2 , (1.26)
где f – френелевский коэффициент отражения коллимированного излучения от 
кюветы с кровью, T0 – коэффициент пропускания кровью коллимированного из-
лучения. Несоответствие коэффициента f * в формуле (1.26) угловой структуре 
излучения у стенок кюветы можно учесть в зависимостях коэффициентов T0 и 
T0
*  от оптических параметров крови. Исходя из результатов вышеописанных рас-
четов КДП методом Монте-Карло, эти зависимости хорошо аппроксимируются 
полиномами следующего вида:
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Рис. 1.18. Диаграммы рассеяния слоя 
цельной крови, рассчитанные методом 
Монте-Карло для λ = 480 нм (1)  
и λ = 700 нм (2)
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где g – средний косинус индикатрисы рассеяния; β′ = β(1 – g) – транспортный 
коэффициент рассеяния. Значения коэффициентов в формулах (1.27), (1.28) при-
ведены в табл. 1.2.
Таблица 1.2
Коэффициенты аналитических выражений для T0 и T0
*   
(a = 21,535, a* = 40,239)
m bm cm dm bm
* cm
* dm
*
1 0,5951 0,2057 –21,707 –0,9688 0,0932 –41,936
2 –0,0541 –0,0003 –21,915 0,2869 –0,0077 –40,749
3 0,0024 0,0000 21,241 –0,0317 0,0004 43,287
Значения оптических параметров цельной крови, при которых справедливы 
полученные выражения, охватывают, по меньшей мере, следующие диапазоны: 
k = 0,1–28 мм–1, β = 79–232 мм–1, β′ = 0,7–3,5 мм–1, g = 0,977–0,997, T = 0,001–
0,779. Данные диапазоны соответствуют λ = 450–800 нм и вышеуказанным ва-
риациям морфологических и биохимических параметров крови.
О точности расчетов T(λ) с использованием выражений (1.26) – (1.28) можно 
судить на основании их сравнения с вышеописанными численными расчетами 
T(λ) методом Монте-Карло. На рис. 1.19, а сопоставлены значения КДП, рассчи-
танные численно (TMC) и аналитически (T), при различных значениях оптиче-
ских параметров крови, а на рис. 1.19, б изображено распределение ν(δT) соот-
ветствующих им погрешностей δT T T T= ⋅ −100 % MC MC . Как видно, различие 
Рис. 1.19. Сопоставление коэффициентов пропускания кюветы с кровью,  
рассчитанных аналитически и методом МК (а), а также гистограмма погрешностей 
 полученных аналитических выражений относительно метода МК (б)
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между коэффициентами TMC и T находится в пределах погрешности фотометри-
ческих измерений, причем в среднем δT ≈ 0,5 %. Следует отметить, что выраже-
ния (1.26) – (1.28) можно с успехом использовать для аппроксимации коэффици-
ента пропускания, соответствующего любой апертуре фотоприемника. Отличия 
будут заключаться лишь в численных значениях коэффициентов аппроксимации.
Как следует из выражений (1.26) – (1.28), КДП тонкой кюветы с кровью опре-
деляется коэффициентом поглощения k, транспортным коэффициентом рассеяния 
β′ и средним косинусом g индикатрисы рассеяния крови. В численных расчетах 
данных характеристик наиболее трудоемким является этап расчета сечений по-
глощения (Сe,a), рассеяния (Ce,s) и индикатрисы рассеяния Pe(θ) эритроцитов по 
формулам (1.19) – (1.21). Очевидно, для количественного анализа спектра про-
пускания цельной крови необходим простой и быстрый метод расчета оптиче-
ских характеристик эритроцитов. Для этого нами получены выражения, с высо-
кой точностью аппроксимирующие зависимости ge, Сe,a и ′ = −C C ge,s e,s e( )1  от 
объема (Ve), параметра формы (pe) и относительного КПП (m n ie = ′ + ′e eχ ) эритро-
цитов. Связь Сe,a с указанными параметрами эритроцитов хорошо описывается 
выражением следующего вида:
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где λ – длина волны света в мкм, (a1, …, a15) – коэффициенты, рассчитанные ме-
тодом наименьших квадратов по смоделированному ансамблю реализаций Ve, pe, 
′ne , ′χe  и Сe,a. Аналогичное выражение, но с другими коэффициентами приме-
нимо и для расчета ′Ce,s . Для аппроксимации зависимости ge(Ve, pe, ′ne , ′χe ) ис-
пользуется следующее выражение:
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Коэффициенты am аппроксимирующих функций (1.29) и (1.30) указаны в 
табл. 1.3. Действительная ( ′ne ) и мнимая ( ′χe ) части относительного КПП эритро-
цитов, входящие в (1.29) и (1.30), рассчитываются в зависимости от λ по форму-
лам (1.14) – (1.17). Средние погрешности аппроксимации спектральных зависи-
мостей Сe,a(λ), ′Ce,s ( )λ  и ge(λ) выражениями (1.29), (1.30) приведены на рис. 1.20. 
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Таблица 1.3
Коэффициенты am аппроксимирующих 
 функций для Сe,a, ′Ce,s  и ge
m Сe,a ′Ce,s ge
1 0,9975 0,4128 0,6511
2 0,0109 –0,0050 –0,3308
3 –0,0048 –0,0056 –0,0337
4 –2,8038 –0,4881 –175,25
5 –0,7098 –0,2141 0,0805
6 –0,0886 –0,0269 0,0002
7 0,3464 –0,0033 –0,0971
8 –0,0084 0,1414 –0,0114
9 0,0018 –0,0162 –0,0004
10 1,0404 2,1179 262,88
11 0,0228 0,0585 –0,4232
12 0,0076 0,0122 –0,3914
13 0,5628 –0,4951 –259,98
14 –0,0520 –0,0588 2,2765
15 –0,0021 –0,0023 0,4443
Видно, что полученные выражения обеспечивают высокую точность расчета 
оптических параметров сфероидальных частиц (~ 0,1 %), моделирующих эритро-
циты крови, во всем рассматриваемом спектральном диапазоне. При известных 
значениях Сe,a и ′Ce,s  расчет коэффициентов k и β′ цельной крови выполняется 
элементарно по формулам (1.22) и (1.23). В предположении, что индикатриса 
рассеяния крови не зависит от плотности упаковки эритроцитов, очевидно так-
же, что g = ge. По найденным значениям оптических параметров крови можно с 
Рис. 1.20. Погрешности аналитических 
расчетов оптических параметров  
частиц, моделирующих эритроциты крови, 
относительно соответствующих 
численных расчетов:  
1 – δСe,a, 2 – , 3 – δge
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использованием формул (1.26) – (1.28) легко рассчитать КДП кюветы с кровью 
T(λ). Таким образом, спектр T(λ) в диапазоне λ = 450–800 нм рассчитывается в 
простом аналитическом виде с учетом многократного рассеяния света и формы 
эритроцитов, что является основой для оперативной количественной интерпре-
тации получаемых в эксперименте результатов.
1.2.3. количественный анализ 
 спектра пропускания света кровью
Количественные оценки морфологических и биохимических параметров кро-
ви b по данным спектрофотометрических измерений основываются на миними-
зации невязки между экспериментальными Tmes(λ) и расчетными T (λ, b) спек-
трами пропускания кюветы с кровью:
 σ λ λ
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ln ln ,mes b , (1.31)
где Nλ – количество точек в спектрах пропускания.
Погрешности определения параметров крови с использованием разработан-
ного аналитического метода расчета T(λ, 

b) оценивались на основе замкнутых 
численных экспериментов, суть которых поясняется рис. 1.21. Спектр Tmes(λ), 
используемый для нахождения параметров крови (модельных параметров), изо-
бражен на рис. 1.21 точками. Данный спектр получен как T TMC( ) ( )λ δ λ+ , где 
TMC(λ) – спектр пропускания крови, рассчитанный методом МК при заданных зна-
чениях модельных параметров (Ve = 90 мкм
3; pe = 3,0; MCHC = 340 г/л; H = 0,4; 
S = 80 %; CCOHb = 5 %; CMetHb = 5 %; CSHb = 0,5 %; Сbil = 50 мг/л); δT(λ) – случай-
ные флуктуации в пределах 2 % от TMC(λ), моделирующие погрешности фото-
метрических измерений.
Спектр T(λ, 

b ) рассчитывался на основе разработанного аналитического ме-
тода. Минимизация невязки (1.31) выполнялась методом Левенберга – Марк-
вардта [96]. Аналитический спектр T(λ, b), соответствующий минимуму невязки 
Рис. 1.21. Спектр КДП, смоделирован-
ный методом Монте-Карло при задан-
ных значениях модельных параметров 
(точки) и подобранный в результате 
решения обратной задачи (кривая)
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(1.31) (σ ≈ 0,005), изображен на рис. 1.21 сплошной кривой. Данному спектру со-
ответствуют следующие значения модельных параметров: Ve = 93 мкм
3; pe = 3,7; 
MCHC = 336 г/л; H = 0,4; S = 81 %; СCOHb = 4,7 %; СMetHb = 4,8 %; СSHb = 0,6 %; 
Сbil = 49 мг/л. Сравнивая заданные b и восстановленные b* значения модельных 
параметров, можно оценить погрешности восстановления параметров крови.
Аналогичные численные эксперименты проводились для 750 реализаций b 
и Tmes(λ), на основании чего оценены средние погрешности δb восстановления 
параметров крови и коэффициент корреляции ρ между b и b*. Значения этих ха-
рактеристик, соответствующие максимально широкой вариации параметров кро-
ви и погрешности фотометрических измерений ~ 2 %, приведены в табл. 1.4. Как 
видно из представленных результатов, на основе анализа спектра пропускания 
крови можно с высокой точностью определять биохимический состав крови, ге-
матокрит и среднюю концентрацию гемоглобина в эритроците. В то же время 
спектр пропускания крови практически не информативен относительно объема 
эритроцитов Ve и их параметра формы pe, что, по-видимому, связано с неодно-
значной зависимостью характеристик однократного рассеяния крови от данных 
параметров. В подтверждение к сказанному на рис. 1.22 изображены нормирован-
ные спектральные зависимости β′(λ), рассчитанные при различных значениях Ve 
и pe и одинаковых значениях других параметров эритроцитов (MCHC = 333 г/л, 
S = 96 %, СCOHb = 0; СMetHb = 0; СSHb = 0). Как видно, существенно различающим-
ся значениям Ve и pe может соответствовать примерно одинаковый спектраль-
ный ход β′(λ). В связи с этим при отсутствии априорной информации о разме-
ре эритроцитов определение параметра, характеризующего их форму, на основе 
фотометрических измерений цельной крови становится невозможным. Однако 
при этом можно определять обобщенный параметр эритроцитов – Vp V p= e e
2 3 . 
Коэффициент корреляции между заданными и восстановленными из спектра 
Tmes(λ) значениями данного параметра составляет 0,9833, средняя погрешность 
его определения – 4,8 %. Что касается диагностической значимости параметра 
Vp, то о ней можно будет судить только на основании многочисленных клиниче-
ских данных для пациентов с различными заболеваниями.
Таблица 1.4
Средние погрешности δb восстановления модельных  
параметров b и коэффициент корреляции ρ между заданными  
и восстановленными значениями параметров b
b δb, % ρ b δb, % ρ
Ve 14,7 0,7453 S 0,9 0,9999
pe 20,9 0,5035 CCOHb 5,3 0,9993
V pe e
2 3 4,8 0,9833 CMetHb 3,9 0,9997
MCHC 1,8 0,9649 CSHb 3,4 0,9997
H 1,3 0,9972 Cbil 3,6 0,9995
Вышеизложенные результаты составляют основу нового метода экспресс-
анализа цельной крови, заключающегося в измерении коэффициента пропуска-
ния T(λ) кюветы с цельной кровью толщиной 200 мкм в спектральном диапазоне 
450–800 нм и определении содержания в крови общего гемоглобина, дисгемо-
глобиновых фракций и билирубина, а также степени оксигенации крови, гема-
токрита и обобщенного параметра эритроцитов, связанного с их объемом и фор-
мой, из решения обратной задачи с использованием полученных аналитических 
выражений для T(λ). При этом не требуется предварительная обработка крови и 
использование дополнительных операций, присутствующих в большинстве из-
вестных методов анализа крови (например, разбавление, гемолиз, центрифуги-
рование, сферизация эритроцитов и т. д.). Предложенный метод может с успехом 
применяться для контроля газового состава крови в реанимации, токсикологии, 
при интенсивной терапии, для определения влияния на газовый состав гемогло-
бина факторов внешней среды (экологической обстановки, радиационного воз-
действия), в судебной медицине, а также в родильных домах, акушерских и пе-
диатрических стационарах для диагностики анемии и гипербилирубинемии у 
новорожденных.
Рис. 1.22. Нормированные спектральные 
зависимости транспортного коэффициен-
та рассеяния сфероидальных частиц,   
моделирующих эритроциты крови, 
  рассчитанные при следующих значениях 
модельных параметров: 
1 – Ve = 170 мкм
3, pe = 2,7;
2 – Ve = 120 мкм
3, pe = 2,0;
3 – Ve = 170 мкм
3, pe = 5,0;
4 – Ve = 80 мкм
3, pe = 3,5
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Г л а в а  2 
спЕкТроскопИя ДИффузНоГо оТражЕНИя 
 с просТраНсТВЕННыМ разрЕшЕНИЕМ
Биомедицинская оптика является одной из наиболее быстро развивающихся 
областей науки и техники. Неразрушающая природа света, использующегося для 
исследования и детектирования аномалий в тканях человека, делает ее весьма 
привлекательной для разработки новых неинвазивных диагностических методов. 
Среди них наиболее простыми и эффективными являются методы спектроско-
пии диффузного отражения (ДО) [6–16]. Исходной информацией в них являют-
ся спектральные значения коэффициента диффузного отражения биологической 
ткани, измеряемые с использованием спектрофотометра с интегрирующей сфе-
рой, или спектрально-пространственные характеристики поля рассеянного тка-
нью излучения (спектроскопия с пространственным разрешением), измеряемые 
на основе оптоволоконной техники с пространственным разнесением каналов 
возбуждения и регистрации оптического излучения. Детектируемые оптические 
сигналы являются суперпозицией рассеяния и поглощения ткани и поэтому не-
сут информацию о ее структурно-морфологических параметрах (СМП), к кото-
рым в дальнейшем будем относить концентрацию и размер эффективных рас-
сеивателей (основными из которых являются волокна соединительной ткани) и 
концентрации оптически активных хромофоров ткани, таких как оксигемогло-
бин, деоксигемоглобин, меланин, билирубин и др.
В методах спектроскопии ДО с пространственным разрешением задача ко-
личественной оценки СМП ткани решается в два этапа. На первом этапе опре-
деляют значения оптических параметров ткани (коэффициент поглощения k и 
транспортный коэффициент рассеяния ′ = −β β( )1 g , где β – коэффициент рассе-
яния, g – фактор анизотропии рассеяния) на длинах волн оптического зондирова-
ния путем сравнения экспериментальных и рассчитанных теоретически (в рам-
ках модели переноса света в ткани) пространственных профилей ДО ткани (т. е. 
потоков рассеянного тканью в обратном направлении диффузного света, реги-
стрируемых на различных расстояниях от области облучения ткани). На втором 
этапе решается обратная задача по восстановлению СМП ткани из найденных 
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спектральных значений ее оптических параметров. Таким образом, спектраль-
ные и пространственные характеристики ДО ткани рассматриваются независимо 
друг от друга. Между тем оптические параметры ткани на разных длинах волн не 
являются независимыми, а связаны между собой через значения СМП, поэтому 
оптические, а значит и СМП, можно определять с более высокой точностью (и 
это будет показано в дальнейшем), если использовать для этого не только про-
странственные, но и спектральные характеристики ДО ткани. Следует также от-
метить, что известные методы анализа пространственных профилей ДО биотка-
ней [9, 11, 14, 18, 36] либо не обеспечивают необходимой для практики точности, 
либо требуют больших вычислительных затрат и поэтому исключают возмож-
ность оперативной количественной интерпретации экспериментальных данных.
В настоящей главе оценивается потенциальная точность восстановления оп-
тических и структурно-морфологических параметров кожи и слизистых оболо-
чек из спектральных измерений их ДО с пространственным разрешением. Рас-
сматриваются неинвазивные и оперативные методы определения концентраций 
билирубина, окси- и деоксигемоглобина в биологических тканях, а также параме-
тров кожи, характеризующих злокачественную меланому (содержание меланина 
в дерме, насыщенность ткани кровеносными сосудами, концентрация и размер 
эффективных рассеивателей ткани), основанные на измерениях спектрально-про-
странственных характеристик ДО исследуемой ткани и устойчивых регресси-
онных связях измеряемых величин с искомыми параметрами ткани. Приводятся 
аналитические выражения для расчета сигналов диффузно отраженного света, 
измеряемых на расстоянии от области посылки возбуждающего излучения. Пред-
лагаются методы определения СМП биологических тканей, а также содержаний 
основных производных гемоглобина и дисгемоглобинов в венозно-артериальной 
крови с использованием серийно выпускаемых оптоволоконных отражательных 
спектрофотометров и аналитических выражений для расчета детектируемых сиг-
налов. Рассматриваются методы экспресс-диагностики параметров кожи и кро-
ви, не требующие контакта измерителя с телом пациента.
2.1. рЕГрЕссИоННый МЕТоД 
колИЧЕсТВЕННоГо аНалИза харакТЕрИсТИк 
ДИффузНоГо оТражЕНИя бИолоГИЧЕскИх ТкаНЕй
Метод оперативной интерпретации спектральных и пространственных ха-
рактеристик поля диффузно отраженного тканью света был впервые предложен 
автором в работах [97–102]. Данный метод основан на построении явного ана-
литического выражения (аналитического оператора решения обратной задачи) F, 
связывающего линейно независимые компоненты (ЛНК) ξ спектрально-простран-
ственного профиля ДО ткани с ее СМП x, как x F a= ( )ξ, , где a – вектор параме-
тров аналитического выражения. Для построения оператора F используется «обу-
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чающий» ансамбль реализаций x и ξ, получаемый путем моделирования процесса 
переноса излучения в исследуемой биоткани при широкой вариации ее параме-
тров и расчета регистрируемых в эксперименте сигналов с учетом конструктив-
ных параметров измерительного устройства (геометрической конфигурации во-
локон и их числовых апертур) и его спектральных характеристик (спектральной 
селективности источника и чувствительности приемника). Знание оператора F 
позволяет в реальном масштабе времени определять искомые параметры ткани 
по данным оптических измерений без решения уравнения переноса излучения и 
использования сложных математических алгоритмов решения обратных задач. 
Данный метод позволяет также получить представление о теоретически дости-
жимой точности восстановления искомых параметров ткани в условиях их общей 
вариативности, исследовать влияние количества и точности оптических измере-
ний на эффективность решения обратной задачи. Последнее обстоятельство явля-
ется принципиально важным при проектировании волоконно-оптических систем 
для неинвазивной диагностики биотканей, когда необходимо решать задачу выбо-
ра оптимальной конфигурации волокон для доставки излучения на ткань и сбора 
рассеянного ею потока, а также оценивать потенциальную точность восстановле-
ния искомых параметров из результатов оптических измерений.
2.1.1. оптические измерения
В большинстве известных методов спектроскопии ДО для доставки излуче-
ния на исследуемый объект и сбора рассеянного им потока используются опти-
ческие волокна. В принципе, измерения могут выполняться на базе коммерче-
ски доступных спектрометрических устройств – широкополосного источника 
излучения (например, галогенной лампы), 
соединенной с оптическим волокном для до-
ставки излучения на объект, и многоканаль-
ного спектрометра, соединенного с оптиче-
скими волокнами для приема рассеянного 
объектом излучения с различных расстояний 
от области облучения. Однако возможны и 
другие варианты реализации измеритель-
ного устройства [11, 14, 103]. Общая схема 
устройства для спектральных измерений с 
пространственным разрешением приведена 
на рис. 2.1 [104, 105], где 1 – источник све-
та, 2 – устройства спектральной селекции, 
3 – оптоволоконный зонд, оснащенный све-
топодводящими 7 и светопринимающими 8 
волокнами, 4 – исследуемый объект, 5 – фо-
топриемное устройство, 6 – блок обработки 
Рис. 2.1. Блок-схема устройства для 
спектральных измерений диффуз-
ного отражения света с простран-
ственным разрешением
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измерительной информации. Источник света 1 может быть выполнен на основе 
широкополосного излучателя, например белого светодиода или лампы, или на ос-
нове набора узкополосных излучателей, например лазерных источников или све-
тодиодов. В качестве устройства спектральной селекции 2 может использовать-
ся спектрометр, монохроматор, перестраиваемый фильтр на жидких кристаллах 
или набор интерференционных светофильтров, которые могут располагаться в 
канале посылки зондирующего излучения или в канале регистрации рассеянно-
го объектом излучения. Фотоприемное устройство 5 может быть выполнено на 
основе фотодиодов или ПЗС-матрицы.
Данное устройство функционирует следующим образом. Свет от источника 
излучения 1, пропущенный через устройство спектральной селекции, поступает 
в оптоволоконный зонд 3, который подводит его к исследуемому объекту 4. Рас-
сеянное объектом излучение попадает в светопринимающие волокна 8, подво-
дящие его к устройству спектральной селекции 2, связанному с фотоприемным 
устройством 5. Сигналы с фотоприемного устройства передаются на блок обра-
ботки измерительной информации 6, выполняющий их количественный анализ 
с целью определения оптических и СМП объекта.
Рассмотрим также частный случай вышеописанной схемы [99, 106], на ос-
нове которого, как будет показано ниже, можно с успехом выполнять измерения 
достаточно большого числа СМП кожи и слизистых оболочек. Вид возможной 
экспериментальной установки, реализующей предлагаемые ниже методы опти-
ческой диагностики биотканей, показан на рис. 2.2, где 1 – микропроцессорный 
блок управления излучателями, регистрации и обработки сигналов; 2 – лазер-
ные излучатели; 3 – светоделительные пластинки; 4 – уголковый отражатель; 
5 – светопередающие волокна; 6 – оптоволоконный зонд; 7 – биоткань; 8 – све-
топринимающие волокна; 9 – блок регистрации излучения; 10 – микрообъектив; 
11 – линейка ПЗС. 
Рис. 2.2. Функциональная схема оптического измерителя  
структурно-морфологических параметров биотканей
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Оптоволоконный зонд 6 содержит два светопередающих волокна (каналы 
возбуждения) 5, между которыми вплотную размещаются светопринимающие 
волокна (каналы регистрации) 8. Излучение от лазерных диодов 2 при помощи 
светоделительных пластинок 3 и уголкового отражателя 4 последовательно по-
дается в каналы возбуждения 5. Рассеянное тканью 7 в заднее полупространство 
излучение попадает в принимающие волокна 8, через которые оно поступает на 
фотоприемники или фокусируется микрообъективом 9 на светочувствительные 
элементы ПЗС 10. Таким образом, излучение регистрируется одновременно во 
всех пространственных каналах регистрации. Сравнение профилей рассеянно-
го излучения от симметрично расположенных каналов возбуждения позволяет 
оценить степень неоднородности освещаемого объема и тем самым выбирать 
оптимальный для проведения измерений участок ткани. В качестве альтернати-
вы может использоваться такая конфигурация оптических волокон, при которой 
в центре зонда 6 находится канал посылки, а по нескольким направлениям от 
него симметрично размещаются каналы регистрации. Такая схема также позво-
ляет выявлять неоднородность исследуемого участка ткани и, кроме того, дает 
возможность увеличить уровень полезного сигнала за счет большей суммарной 
собирательной способности принимающих волокон.
Сигналы диффузного отражения P(L, λ), регистрируемые на основе выше-
рассмотренных схем оптических измерений, зависят от оптических параметров 
исследуемого объекта, геометрической конфигурации волокон в зонде (от диа-
метров волокон и расстояний L между волокнами для посылки и приема излуче-
ния) и от аппаратурной функции 
 C L G L P D( , ) ( ) ( ) ( ) ( )λ λ τ λ λ= 0 , (2.1)
где P0(λ) – спектральная мощность источника излучения, D(λ) – спектральная чув-
ствительность приемника излучения, τ(λ) – функция пропускания оптической си-
стемы, G(L) – собирательная способность оптических волокон. Для устранения не-
обходимости калибровки измерительного устройства имеет смысл рассматривать 
задачу восстановления искомых параметров биоткани из нормированных сигна-
лов ее диффузного отражения r(L, λ) = P(L, λ)/P(L0, λ), где L0 – расстояние от ос-
вещающего волокна до ближайшего принимающего волокна. Сигналы r(L, λ) не 
зависят от спектральных характеристик компонент измерительного устройства, а 
определяются только разностью оптических путей световых потоков для двух про-
странственно разнесенных каналов регистрации и собирательных способностей 
волокон, которые, при известных апертурах волокон, несложно учесть в расчетах.
2.1.2. обработка оптических сигналов
Измеряемые сигналы диффузного отражения ткани r(L, λ) представим в виде 
вектора измерений r из Nmes = NλNL компонент, где Nλ и NL – количество спек-
тральных и пространственных каналов регистрации диффузного излучения. Для 
работы с числами одного порядка будем использовать логарифмическое пред-
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ставление данных измерений, т. е. компонентами r будут r r Ln i j= − ln ( , )λ , где 
1 ≤ i ≤ NL, 1 ≤ j ≤ Nλ, n i N j= − +( )1 λ . При большом количестве оптических из-
мерений (Nmes) удобно воспользоваться методом главных компонент, суть кото-
рого состоит в уменьшении размерности исходных данных и выделении из них 
наиболее существенной информации. Для этого вектор r разлагается по системе 
ортонормированных базисных векторов (главных компонент):
 r r G= + ⋅ξ , (2.2)
где r  – средний вектор измерений; G = (g1, …, gT) – матрица размером Nmes×T 
со столбцами из главных компонент gn (n = 1, …, T); T – количество используе-
мых главных компонент (T ≤ Nmes); ξ = (ξ1, …, ξT)
t – коэффициенты разложения, 
которые находятся как проекции r на пространство из векторов gn:
 ξ = ⋅ −( )G r rt , (2.3)
где индекс t означает операцию транспонирования. 
Как известно, оптимальной аппроксимацией случайного вектора r является 
разложение по собственным векторам его ковариационной матрицы [107, 108]
 S r r r rnm
n m
n
k
n
k
K
m
k
m= −( ) −( )
=
∑1
1σ σ
, (2.4)
где r = ( )rn  и σ = ( )σn  – среднее значение и дисперсия вектора r, определяе-
мые на основе ансамбля из K его реализаций; 1 ≤ n, m ≤ Nmes. В связи с быстрой 
сходимостью такого разложения на первые главные компоненты (собственные 
векторы), соответствующие наибольшим собственным числам матрицы (2.4), 
приходится большая часть изменчивости r. Таким образом, можно значительно 
уменьшить размерность экспериментальных данных и выделить из них несколь-
ко линейно независимых компонент (ЛНК), содержащих в себе столько же ин-
формации, сколько ее и было в исходных данных. Количество ЛНК можно опре-
делить путем анализа собственных чисел матрицы (2.4). Каждое из собственных 
чисел li (i = 1, …, Nmes) этой матрицы определяет относительный вклад соответ-
ствующего ему собственного вектора gi в вариации r. Поэтому долю (dT) суммар-
ной дисперсии r, обусловленную первыми T собственными векторами матрицы 
(2.4), можно оценить на основе выражения [107, 108]:
d l lT i
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Таким образом, для решения обратной задачи можно использовать не сами 
сигналы ДО ткани, измеряемые непосредственно в эксперименте, а их ЛНК, по-
лучаемые как проекции вектора измерений r на пространство из собственных 
векторов его ковариационной матрицы. Для оперативного решения обратной за-
дачи будем использовать регрессионный метод [97–102, 105], позволяющий рас-
считывать параметры ткани x = (xp) на основе их устойчивой корреляции с ЛНК 
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(ξ) регистрируемых сигналов. В большинстве случаев связь между x и ξ хоро-
шо описывается полиномиальными регрессиями следующего вида [101, 105]:
 x a ap
p
nm
p
n
m
m
M
n
T
= + ( )
==
∑∑00
11
ξ , (2.5)
где anm
p  – коэффициенты регрессий, зависящие от конструктивных параметров 
оптоволоконного датчика (диаметры оптических волокон, их геометрическая 
конфигурация, числовые апертуры) и длин волн оптического зондирования; M – 
степень полинома, которая выбирается исходя из значения остаточной диспер-
сии (как правило, для аппроксимации статистической связи между x и ξ доста-
точно использовать M = 3–6).
Таким образом, предлагаемый метод определения СМП биологической тка-
ни включает посылку света на ткань, регистрацию сигналов диффузно отражен-
ного света P(L, λ) в Nλ ≥ 2 спектральных участках не менее чем на двух рассто-
яниях L от области освещения ткани, определение нормированных сигналов 
r(L, λ) = P(L, λ)/P0(L, λ), нахождение их проекций ξ на пространство главных 
компонент gn по формуле (2.3) и использование полиномиальных регрессий (2.5) 
или аналогичных им аналитических выражений для явного преобразования про-
екций ξ в искомые параметры ткани.
При малом количестве измеряемой информации, когда суммарное количе-
ство спектральных и пространственных каналов регистрации не превышает ко-
личества ЛНК в сигналах r(L, λ), определять искомые параметры ткани x можно 
напрямую из измеряемых сигналов r(L, λ), т. е. без извлечения из них ЛНК. При 
этом также удобно использовать полиномиальные регрессии вида:
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где aijm
p
 – коэффициенты регрессии.
Выражения (2.5) и (2.6), связывающие искомые параметры ткани с сигнала-
ми r(L, λ) или с их ЛНК, получают на основе модели переноса света в исследу-
емой среде, позволяющей по заданным параметрам среды рассчитывать вектор 
результатов измерений r. Путем вариаций параметров модели x и расчета соот-
ветствующих им сигналов формируется «обучающий» набор данных, на основе 
которого рассчитываются средний вектор измерений r , ковариационная матри-
ца (2.4) и ее собственные векторы gn. Далее по формуле (2.3) находятся ЛНК ξ 
всех реализаций r и с использованием метода наименьших квадратов вычисля-
ются коэффициенты множественных регрессий между ξ и модельными параме-
трами х. После этого векторы r , gn и регрессии между x и ξ могут применяться 
для получения искомых параметров ткани по измеряемым в эксперименте спек-
трально-пространственным характеристикам ее ДО.
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Оптимальное для восстановления модельных параметров x количество глав-
ных компонент T, т. е. в формуле (2.5), определяется на основе замкнутых чис-
ленных экспериментов, суть которых состоит в следующем. Первоначально на 
основе «обучающего» ансамбля реализаций вектора измерений r формируется 
«тестовый» ансамбль, в котором каждая реализация r получена путем наложе-
ния на компоненты исходного вектора r случайных отклонений в пределах δr. 
Далее перебираются все реализации «тестового» ансамбля и для каждой из них 
осуществляется решение обратной задачи по формулам (2.3), (2.5). Получаемые 
в результате значения модельных параметров x* сравниваются с известными зна-
чениями x, соответствующими рассматриваемой реализации, и рассчитываются 
погрешности восстановления x. После перебора всех реализаций вычисляются 
средние погрешности восстановления x, в соответствии с которыми и выбира-
ется оптимальное значение T. Восстановление модельных параметров в услови-
ях «возмущения» исходных данных позволяет оценить устойчивость регрессий 
(2.5) к погрешностям оптических измерений и тем самым выдвинуть требова-
ния к точности измерений сигналов r(L, λ). 
2.2. опрЕДЕлЕНИЕ сТрукТурНо-МорфолоГИЧЕскИх 
параМЕТроВ слИзИсТых оболоЧЕк
Диагностика опухолевых заболеваний является одной из актуальнейших за-
дач современной онкологии и хирургии. Правильный диагноз на ранних этапах 
патологического процесса в сочетании с эффективными методами лечения по-
зволяет повысить вероятность благоприятного исхода лечения, увеличить выжи-
ваемость и улучшить качество жизни онкологических больных.
В органах дыхательных путей и желудочно-кишечного тракта формирова-
ние очагов предрака и раннего рака происходит, как правило, в поверхностных 
слоях слизистой оболочки. На начальных стадиях развития злокачественная опу-
холь имеет очень маленькие размеры (несколько миллиметров) и толщину 200–
500 мкм [109]. Основным средством диагностики опухолей, поражающих слизи-
стые оболочки полых органов, включая дыхательные пути и пищеварительный 
тракт, является эндоскопическое исследование, в ходе которого можно взять ку-
сочки слизистой оболочки на биопсию. Такие кусочки ткани предоставляют ин-
формацию о ее патологических изменениях и помогают определить строение 
опухоли, что, в свою очередь, очень важно для принятия решения о дальнейшей 
тактике лечения. К недостаткам хирургической биопсии относятся: инвазивность, 
высокая стоимость процедуры, задержка в назначении терапии и невозможность 
многократного повторения. Многим больным хирургическая биопсия не показа-
на из-за тяжести их состояния.
Известно, что опухоли имеют оптические и структурно-морфологические 
параметры, отличные от нормальной ткани. В связи с этим методы спектроско-
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пии ДО [9, 13, 15, 104, 110–113] способны в ряде случаев заменить или допол-
нить применяемую в онкологии инвазивную биопсию. Измерения спектров ДО 
слизистых оболочек выполняются, как правило, при помощи оптоволоконных 
мини-зондов, вводимых или встраиваемых в инструментальный канал эндоско-
па. В простейшем случае оптоволоконный зонд может содержать два светово-
да, расположенных на фиксированном расстоянии друг от друга. Один световод 
для посылки излучения на исследуемый участок ткани (канал возбуждения), 
другой – для приема рассеянного назад излучения (канал регистрации). Оцен-
ки структурно-морфологических параметров ткани в этом случае получают пу-
тем сопоставления расчетного и экспериментального спектров ДО ткани [9, 13, 
14, 110]. Главным недостатком таких измерений является принципиальная не-
возможность разделения вкладов рассеяния и поглощения ткани в регистрируе-
мые спектральные сигналы, что приводит к неоднозначности решения соответ-
ствующей обратной задачи.
Регистрация рассеянного тканью света на нескольких расстояниях от обла-
сти освещения [11, 18, 114], в принципе, позволяет определять коэффициент по-
глощения и транспортный коэффициент рассеяния исследуемой ткани незави-
симо друг от друга. Для количественного анализа пространственных профилей 
интенсивности рассеянного тканью излучения, как правило, используют метод 
Монте-Карло (МК) [21] или диффузионное приближение (ДП) теории переноса 
излучения [18]. Первый метод требует больших вычислительных затрат и поэ-
тому не подходит для оперативной количественной интерпретации эксперимен-
тальных данных в ходе эндоскопических исследований (особенно при большом 
количестве длин волн оптического зондирования). Второй накладывает суще-
ственные ограничения на геометрию схемы регистрации рассеянного излучения 
(расстояние между освещающим и принимающим световодами должно превы-
шать транспортную длину пробега фотона, которая, как правило, больше диаме-
тра инструментального канала эндоскопа) и применим лишь в спектральной об-
ласти малых поглощений света хромофорами ткани (λ = 600–900 нм).
Таким образом, несмотря на большой потенциал методов спектроскопии ДО 
в диагностике слизистых оболочек, получение надежных для онкологии и хирур-
гии данных в ходе проведения эндоскопических исследований все еще продол-
жает оставаться актуальной задачей. В настоящей главе предлагается решение 
задачи оперативного определения СМП слизистых оболочек по спектрально-про-
странственным характеристикам их ДО с использованием описанного выше ре-
грессионного метода. Для получения регрессионных зависимостей между ЛНК 
измеряемых оптических сигналов и СМП ткани используется оптическая модель 
слизистой оболочки и численный метод решения уравнения переноса излучения 
(метод МК). «Обучающий» ансамбль реализаций СМП ткани и спектрально-про-
странственных характеристик ее ДО рассчитывается путем многократного реше-
ния прямой задачи методом МК при различных комбинациях параметров опти-
ческой модели ткани.
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2.2.1. оптическая модель слизистой оболочки
Известно, что основными параметрами рассеивающей среды, характеризую-
щими процесс распространения в ней оптического излучения, являются показа-
тель преломления η, коэффициент поглощения k, коэффициент рассеяния β и ин-
дикатриса рассеяния или ее средний косинус g. Причем в оптике биотканей, как 
очень мутных сред, для описания световых полей достаточно знать не сами вели-
чины β и g, а их комбинацию – транспортный коэффициент рассеяния β′ = β(1 – g).
Спектр k(λ) моделируется в виде линейной комбинации спектров поглоще-
ния окси- (HbO2) и деоксигемоглобина (Hb), являющихся основными поглоти-
телями света в видимой области спектра [9, 14, 110, 113]:
 k d f C S Sλ α λ
µ
ε λ ε λ( ) = ( ) ( ) + −( ) ( ) v v tHb
tHb
HbO2 Hb,
ln ,10 1  (2.7)
где fv – объемная концентрация капилляров; СtHb = 150 г/л – средняя концентрация 
гемоглобина в крови; μtHb = 64500 г/моль – молярная масса гемоглобина; εHbO2  
и εHb  – молярные коэффициенты поглощения соответственно оксигемоглобина 
и деоксигемоглобина в мм–1/(моль/л) [115]; S – степень оксигенации крови (доля 
окисленного гемоглобина в общем гемоглобине); α – поправочный коэффициент, 
учитывающий различие поглощательных способностей гемоглобина, равномерно 
распределенного по объему ткани, и гемоглобина, локализованного в капиллярах 
[116, 117]. Для хаотически распределенных капилляров с диаметром dv коэффи-
циент α можно рассчитать на основе следующего выражения [117]:
 α λ
pi λ
pi λ λd
d k
d k d kv
v tHb
v tHb v tHb, ( )
exp ( ) , ( )( ) = − − −( )2 3 1 1 0 043 2 3( ) , (2.8)
где k C S StHb tHb tHb HbO Hb2λ µ ε λ ε λ( ) = ( ) ( ) + −( ) ( ) ln10 1  – коэффициент погло-
щения общего гемоглобина.
Транспортный коэффициент рассеяния биологических тканей в видимой об-
ласти спектра с хорошей точностью аппроксимируется степенной зависимостью 
[4, 13, 44, 118–120]:
 ′ ( ) = ( )β λ λ λ νCsca 0 , (2.9)
где λ0 = 600 нм; Csca = β′(λ0) и ν – структурные параметры ткани, характеризу-
ющие концентрацию и размер ее «эффективных» рассеивателей. Для описания 
индикатрисы однократного рассеяния ткани используется однопараметрическая 
функция Хеньи – Гринштейна [21–23] с фактором анизотропии g.
При падении светового потока на биологическую ткань часть его отражается 
от поверхности ткани за счет перепада показателя преломления света на границе 
раздела сред. Свет, проникающий в глубь ткани, рассеивается, а затем многократ-
но переотражается между внутренними слоями и поверхностью ткани. В связи с 
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этим приповерхностный слой ткани оказывает значимое влияние на характери-
стики ее диффузного отражения. Для учета этого влияния показатель преломле-
ния ткани η включен в число варьируемых параметров модели.
Таким образом, оптическая модель слизистой оболочки определяется 7 па-
раметрами: η, g, Сsca, ν, fv, dv и S. Диапазоны их вариаций, выбранные путем ана-
лиза результатов различных авторов [4, 8, 9, 12, 13, 15, 28, 44, 110–113, 118–123] 
для нормальных и патологически измененных слизистых оболочек полости рта, 
пищевода, органов желудочно-кишечного тракта и легких, приведены в табл. 2.1.
Таблица 2.1
Диапазоны вариаций модельных параметров 
Параметр Диапазон Параметр Диапазон
η 1,35–1,45 fv, % 0,5–20
g 0,5–0,95 dv, мкм 4,5–75
Csca, мм
–1 0,5–3,0 S, % 20–98
ν 0,3–2,0 – –
Модельные параметры варьируются независимо друг от друга c контро-
лем транспортного альбедо однократного рассеяния среды Λ′ = β′/(k + β′) на 
λ = 632 нм, которое не должно выходить из диапазона, соответствующего био-
логическим тканям, – Λ′ = 0,5–0,98.
2.2.2. Моделирование процесса переноса 
излучения в биологической ткани
Важными геометрическими параметрами эксперимента, которые необходи-
мо учитывать при количественной интерпретации сигналов ДО, измеряемых на 
основе оптоволоконных датчиков, являются геометрическая конфигурация во-
локон, их диаметры и числовые апертуры. Среди разработанных к настоящему 
времени методов теории переноса излучения лишь метод МК [21] способен рас-
считывать измеряемые в эксперименте оптические сигналы без ограничений по 
геометрии эксперимента и оптическим параметрам среды. Именно поэтому в на-
стоящей работе при моделировании распространения света в биологических сре-
дах предпочтение отдано методу МК. 
Данный метод основан на многократном повторении численного экспери-
мента по расчету случайной траектории фотона в исследуемой среде с после-
дующим обобщением полученных результатов. Каждый фотон характеризуется 
собственным «весом», декартовыми координатами (x, y, z), задающими его по-
ложение в среде, и направляющими косинусами (μx, μy, μz), задающими направ-
ление его движения. Начало декартовой системы координат помещается в точку 
ввода фотонов в среду, а плоскость Oxy совпадает с поверхностью среды. Пер-
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воначальный «вес» каждого фотона равен единице. При «блуждании» фотона в 
среде его «вес» уменьшается за счет френелевского отражения от поверхности 
среды, а также за счет процессов поглощения и рассеяния в среде. В качестве 
индикатрисы однократного рассеяния фотона в среде используется функция Хе-
ньи – Гринштейна [21–23]:
 p g g gµ µ( ) = −( ) + −( )−1 1 22 2 3 2 , (2.10)
где μ – косинус угла рассеяния, g – фактор анизотропии рассеяния. Траектория 
фотона прослеживается до тех пор, пока его «вес» не станет меньше заранее за-
данной величины (в расчетах использовалась величина 10–4) либо он не выйдет 
за пределы рассматриваемых границ.
После моделирования траекторий всех фотонов рассчитывается радиально-
угловое распределение вылетающих из среды фотонов:
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где W0 – общий «вес» фотонов, введенных в среду; W(λ, ρ, μ) – общий «вес» фото-
нов, вылетевших из среды на расстоянии ρ от начала координат в направлении μ; 
Δρ – шаг дискретизации по параметру ρ; Δμz – шаг дискретизации по параметру 
μz. Функция (2.11) позволяет рассчитывать световые сигналы, попадающие на 
любую приемную площадку на поверхности среды на любом расстоянии от ос-
ветительной площадки.
Мощность сигнала отраженного средой света P(λ, L) с точностью до аппа-
ратурной константы С(λ) представляет собой свертку функции S(λ, ρ, μ) по пло-
щади подводящего и принимающего волокон [14]:
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где rd и rс – радиусы подводящего и принимающего волокон, L – расстояние меж-
ду их центрами; µc c2= −1 A , Ac – числовая апертура принимающего волокна, 
ρ и y – переменные интегрирования, l L y= − . Длина волны света в выражениях 
(2.11), (2.12) неявно задается через оптические параметры среды. В приведен-
ных ниже расчетах полагается, что излучение вводится в среду в направлении 
нормали к ее поверхности, а освещающая площадка соответствует площади се-
чения светоподводящего волокна. Числовые апертуры всех принимающих воло-
кон условно приняты равными 1,0.
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Расчет сигнала ДО P(L, Δλ) в конечном спектральном интервале Δλ должен 
осуществляться с учетом относительных спектральных зависимостей мощности 
источника P0(λ) и чувствительности приемника D(λ). Для того чтобы избежать 
трудоемких вычислений монохроматического сигнала (2.12) в интервале Δλ с 
малым шагом по λ, можно воспользоваться следующим алгоритмом метода МК. 
Интервал λ λ0 2± ∆  разбивается на NΔλ подынтервалов. Длина волны каждого 
фотона моделируется как λ λ λ λ λi i N N= + −( ) ( )∆ ∆ ∆2 2 , где i – случайное целое 
число от 0 до NΔλ. Начальный «вес» фотона задается равным Iph = P0(λi)D(λi)wi, 
где wi – квадратурные коэффициенты используемого метода численного интегри-
рования. Если фотон после случайных блужданий вылетает из среды, то его ко-
нечный «вес» добавляется к элементу массива I(ρ), соответствующему общему 
«весу» фотонов, вылетевших из среды на расстояниях ρ ρ ρ, +[ ]∆  от центра осве-
щающего волокна. Сигнал P(L, Δλ) рассчитывается как отношение общего «веса» 
фотонов, приходящихся на площадь принимающего волокна (зарегистрирован-
ных фотонов), к общему начальному «весу» всех фотонов, введенных в среду.
2.2.3. Восстановление параметров  
слизистых оболочек из сигналов 
 их диффузного отражения
При проектировании оптоволоконных измерителей структурно-морфоло-
гических параметров слизистых оболочек необходимо учитывать, что оптово-
локонный зонд должен с легкостью проходить через инструментальный канал 
эндоскопа, типичный диаметр которого составляет 2–3 мм. Кроме того, следует 
иметь в виду, что мощность диффузного излучения быстро убывает с увеличе-
нием расстояния L между приемной и осветительной площадкой за счет много-
кратного рассеяния и поглощения света в ткани. Причем это убывание наиболее 
ощутимо в спектральной области сильного поглощения хромофоров биоткани – 
λ < 600 нм, где заметная для практики величина оптического сигнала может быть 
получена лишь на коротких расстояниях L ≤ 1 мм. В связи с этим будем рассма-
тривать геометрическую схему измерений диффузного отражения слизистых 
оболочек, в которой излучение инжектируется в среду посредством волокна с 
диаметром сердцевины 0,2 мм, а рассеянное тканью в заднее полупространство 
излучение собирается принимающими волокнами, расположенными на расстоя-
ниях L = 0,23; 0,46; 0,69; 0,92; 1,15 мм от центра светоподводящего волокна (ди-
аметр сердцевины принимающих волокон 0,2 мм).
Регрессионные зависимости между сигналами диффузного отражения r(L, λ), 
соответствующими рассматриваемой схеме измерений, и СМП ткани устанавли-
вались на основе результатов численного расчета r(L, λ) в условиях общей вариа-
тивности параметров описанной выше модели. Для этого генерировались случай-
ные значения модельных параметров из диапазонов их вариаций, приведенных 
в табл. 2.1. При каждой реализации модельных параметров производится расчет 
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коэффициентов k(λ) и β′(λ) по формулам (2.7) – (2.9) на 26 длинах волн, характе-
ризующих основные особенности спектральных кривых поглощения хромофо-
ров ткани в диапазоне 450–700 нм. Спектральные зависимости фактора анизо-
тропии рассеяния g и показателя преломления биологических тканей η являются 
достаточно слабыми [118–123] и поэтому в расчетах не учитывались. В соответ-
ствии с полученными значениями k(λ), β′(λ), g и η методом МК рассчитывались 
абсолютные P(L, λ) и нормированные r(L, λ) сигналы отраженного тканью све-
та, соответствующие L = 0,46; 0,69; 0,92; 1,15 мм и L0 = 0,23 мм. Расчет выпол-
нялся для фантома ткани, представляющего собой цилиндр с радиусом 10 мм и 
высотой 5 мм. Такие размеры выбраны с тем расчетом, чтобы, с одной стороны, 
устранить эффект границ, а с другой – уменьшить время счета. Количество фо-
тонов, используемых в методе МК, выбиралось в зависимости от транспортно-
го альбедо однократного рассеяния – Λ′ = β′/(k + β′) – и варьировалось от 6 · 106 
при Λ′ ≤ 0,3 до 2 · 105 при Λ′ ≥ 0,9.
Спектрально-пространственный профиль r(L, λ), получаемый на основе рас-
сматриваемой схемы оптических измерений, изображен на рис. 2.3 Совокуп-
ность точек в данном профиле образует вектор измерений r, соответствующий 
конкретным значениям СМП ткани. Путем аналогичных расчетов сформирован 
«обучающий» набор данных, соответствующий максимально широкой вариации 
СМП слизистых оболочек. На его основе рассчитан средний вектор измерений 
r  и собственные векторы gn ковариационной матрицы (2.4). Далее по формуле 
(2.3) найдены ЛНК (ξ) всех реализаций r и с использованием метода наимень-
ших квадратов получены уравнения множественных регрессий (2.5) между ξ и 
модельными параметрами x.
Количество ЛНК, используемых в уравнениях (2.5), выбрано на основании 
результатов замкнутых численных экспериментов по восстановлению следую-
щих параметров слизистой оболочки: FtHb = fblCtHb – концентрация гемоглобина 
в ткани (г/л); S – насыщение гемоглобина кислородом; Csca и ν – параметры спек-
тральной зависимости транспортного коэффициента рассеяния ткани, характе-
Рис. 2.3. Спектральные сигналы диффузного 
отражения для четырех принимающих воло-
кон, рассчитанные методом Монте-Карло при 
следующих значениях модельных параметров: 
η = 1,39, g = 0,62; Сsca = 2,2 мм
–1; ν = 1,85;  
fv = 3,5 %; dv = 21 мкм; S = 60 %
59
ризующие концентрацию и размер ее эффективных рассеивателей (т. е. структу-
ру ткани); g – фактор анизотропии рассеяния; dv – средний диаметр капилляров. 
Зависимости средних погрешностей (δxp) восстановления данных параметров из 
профилей r(L, λ) при наложении на r(L, λ) погрешностей δr в пределах 1, 5 и 10 %, 
приведены на рис. 2.4. Видно, что при малых погрешностях оптических измере-
ний (δr = 1 %) погрешности δxp уменьшаются с увеличением T. При δr = 5–10 % 
для восстановления рассматриваемых параметров оптимально использовать от 
9 до 12 ЛНК профиля r(L, λ).
Значения СМП ткани, при которых рассчитывались сигналы r(L, λ), и зна-
чения этих же параметров, восстановленные из r(L, λ) при T = 11 и δr = 0 %, 
сопоставлены на рис. 2.5. Cредние погрешности восстановления параметров: 
δFtHb = 3,4 %, S = 1,7 %, Сsca = 4,0 %, ν = 2,4 %, g = 3,3 % и dv = 8,2 %. Представ-
ленные результаты позволяют судить о теоретически достижимой точности опре-
деления СМП ткани по данным рассматриваемых оптических измерений и о том, 
какие параметры ткани могут быть получены в рамках предположения об их об-
щей вариативности. Разброс точек на диаграммах относительно прямой x xp p
∗
=  
Рис. 2.4. Зависимость средних погрешностей восстановления параметров FtHb (а), S (б), 
Сsca (в), ν (г), g (д) и dv (е) от количества линейно независимых компонент T, использу-
емых для решения обратной задачи по формулам (2.3) и (2.5), при наложении на r(L, λ) 
случайных отклонений в пределах 1 (○), 5 (□) и 10 % (Δ)
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обусловлен влиянием на результат восстановления параметра xp вариаций всех 
других параметров ткани, т. е. априорной неопределенностью.
Важным оптическим параметром ткани, определяющим выбор дозы об-
лучения при низкоинтенсивной лазерной терапии раковых опухолей, являет-
ся глубина проникновения света в ткань z0. Известно, что в однородной сильно 
рассеивающей среде интенсивность излучения I(ρ) от изотропного точечного ис-
точника убывает с расстоянием ρ от источника по закону I ( ) exp( )ρ ρε − t , где 
ε βt = + ′( )3k k  – эффективный транспортный коэффициент ослабления [18]. 
В связи с этим под глубиной проникновения света в ткань часто понимают ве-
личину, обратную εt [4, 44], т. е. глубину, на которой интенсивность излучения 
уменьшается в e ≈ 2,7 по сравнению с падающим на ткань излучением. Рассмо-
трим возможность неинвазивного определения параметра z0
1
=
−εt  на основе из-
мерений сигналов диффузно отраженного тканью света, соответствующих выше-
описанной геометрической конфигурации оптических волокон. Коэффициенты 
уравнения множественной регрессии (2.5) между z0 и ЛНК сигналов r(L, λ) полу-
чены на основе «обучающего» ансамбля реализаций k(λ), β′(λ) и r(L, λ), смодели-
рованного при широкой вариации параметров слизистой оболочки (см. табл. 2.1). 
Результаты восстановления параметра z0 из смоделированных реализаций r(L, λ) с 
Рис. 2.5. Сопоставление истинных и восстановленных из сигналов r(L, λ) значений 
СМП слизистой оболочки
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использованием полученных регрессий представлены на рис. 2.6. Там же указаны 
средние погрешности δ восстановления z0 и коэффициенты корреляции ρ между 
точными z0 и восстановленными z0
*  значениями глубины проникновения света.
Как видно, глубину проникновения света в ткань можно с приемлемой для 
практики точностью определять по спектрально-пространственным характери-
стикам ДО ткани, измеряемым при помощи оптоволоконного датчика.
2.2.4. Метод определения концентрации гемоглобина 
 в слизистых оболочках
Известно, что пораженные раком ткани характеризуются повышенным кро-
венаполнением по сравнению с нормальными [13, 15, 28, 124], поэтому данные 
о количестве гемоглобина могут помочь отличить доброкачественные новооб-
разования от злокачественных. Однако увеличение капиллярного кровенаполне-
ния ткани далеко не всегда может быть обнаружено визуально или посредством 
анализа ее цветного эндоскопического изображения, поскольку характеристики 
светорассеяния ткани также изменяются вследствие патологических преобразо-
ваний ее структуры. В связи с этим разработка простого и надежного в приме-
нении метода неинвазивного определения концентрации гемоглобина в биоло-
гических тканях является чрезвычайно актуальной задачей.
Выше для определения СМП ткани использовалось достаточно большое ко-
личество спектральных (26 значений λ) и пространственных (5 значений L) кана-
лов регистрации отраженного тканью излучения. Это, с одной стороны, позволя-
ет повысить устойчивость решения обратной задачи к погрешностям оптических 
измерений, с другой – увеличивает время измерения, требует использования до-
Рис. 2.6. Сопоставление истинных и рассчитанных по формулам (2.3), (2.5) значений 
глубины проникновения света в ткань на длинах волн аргонового – λ = 514 нм (а)  
и гелий-неонового – λ = 633 нм (б) лазеров
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рогостоящего спектрометрического оборудования и сложной оптики блока ре-
гистрации излучения. С точки зрения экономичности, простоты реализации и 
удобства практического использования наибольший интерес представляет бес-
калибровочный метод оперативного определения концентрации гемоглобина в 
ткани FtHb, основанный на регистрации отраженного тканью света в небольшом 
количестве спектральных участков.
Устранить необходимость калибровочных измерений можно пу-
тем использования двух пространственно разнесенных каналов регистра-
ции отраженного тканью света. Разностные сигналы диффузного отражения
∆P P L P Lλ λ λ( ) = ( ) ( )( )ln , ,2 1  не зависят от аппаратурных констант и мощно-
сти посылаемого на ткань света, а определяются только длиной эффективного 
оптического пути, проходимого светом между двумя принимающими волокна-
ми. Минимальное количество спектральных участков, необходимое для восста-
новления FtHb, можно определить на основе замкнутых численных эксперимен-
тов. Анализ зависимости погрешности восстановления FtHb от количества длин 
волн оптического зондирования Nλ проводился для разностных сигналов, соот-
ветствующих наибольшему оптическому пути между принимающими светово-
дами в рассмотренной выше схеме оптических измерений, т. е. L1 = 0,23 мм и 
L2 = 1,15 мм. Результаты такого анализа показывают, что при погрешности из-
мерения ΔP(λ), равной 5–10 %, для определения FtHb оптимально использовать 
Nλ = 4. Таким образом, задача планирования измерений FtHb сводится к выбору 
четырех оптимальных спектральных участков. Такой выбор осуществлялся пу-
тем компьютерного перебора всех возможных комбинаций из исходного набора λ 
(26 значений) и оценки соответствующих им погрешностей восстановления FtHb.
Очевидно, что интерпретация измерений ΔP(λ) в четырех спектральных 
участках невозможна с использованием строгих математических методов реше-
ния обратных задач, поскольку количество измерений меньше числа модельных 
параметров. Однако описанный выше метод регрессий позволяет решать обрат-
ную задачу и при малом количестве оптических измерений. В данном случае в 
качестве оператора решения обратной задачи (оператора преобразования ΔP(λ) 
в FtHb) использовались полиномиальные регрессии следующего вида:
 ln F a a Pnm n
m
mn
N
tHb = + ( ) 
==
∑∑00
1
3
1
∆ λ
λ
. (2.13)
Использование в (2.13) логарифма FtHb позволяет достичь примерно одина-
ковой погрешности аппроксимации статистической связи между FtHb и ΔP(λ) во 
всем диапазоне FtHb и автоматически устраняет возможность получения отрица-
тельных значений FtHb.
Оптимальный набор λn в уравнении (2.13) определяется точностью восста-
новления FtHb и устойчивостью данного уравнения к случайным отклонениям δP 
соответствующих спектральных значений ΔP(λn). Влияние δP на результат вос-
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становления FtHb оценивается на смоделированном ансамбле реализаций FtHb и 
ΔP(λn) путем проведения замкнутого численного эксперимента, в котором для 
всех реализаций ΔP(λn) осуществляется расчет FtHb с использованием (2.13) при 
наложении на ΔP(λn) случайных отклонений в пределах δP = 5 %. После перебора 
всех реализаций вычисляется средняя по ансамблю погрешность восстановления 
FtHb, которая и служит критерием выбора оптимальной комбинации λn. Для рас-
сматриваемого набора из 26 длин волн такой комбинацией является λ1 = 450 нм, 
λ2 = 564, λ3 = 574, λ4 = 630 нм. Соответствующая ей погрешность восстановле-
ния FtHb составляет 9,0 и 10,7 % при δP = 1 и 5 % соответственно. Коэффициен-
ты регрессии (2.13), отвечающие выбранным длинам волн, приведены в табл. 2.2.
Таблица 2.2
Коэффициенты anm регрессии между lnFtHb и ΔP(λn) (a00 = 17,469)
n
m
1 2 3 4 5 6
1 –0,0898 –0,3782 –0,0821 –0,0078 –0,0003 0,0000
2 –8,2571 –3,1007 –0,7309 –0,1032 –0,0078 –0,0002
3 1,0894 2,0627 0,8301 0,1700 0,0172 0,0007
4 63,451 64,727 34,993 10,361 1,6034 0,1017
Представленные результаты являются основой простого метода определения 
концентрации гемоглобина в тканях организма человека, основанного на изме-
рениях сигналов отраженного тканью света с λ = 450, 564, 574 и 630 нм на двух 
расстояниях от области освещения и использовании множественной регрессии 
(2.13) между измеряемыми сигналами и концентрацией гемоглобина.
2.2.5. сравнительный анализ методов спектроскопии 
 с пространственным разрешением
Представляет интерес сравнение предлагаемого метода восстановления СМП 
биоткани с известными методами спектроскопии диффузного отражения. Наи-
большей популярностью у исследователей пользуются методы, основанные на 
диффузионном приближении (ДП) теории переноса излучения [9, 12, 15, 18, 
125–127]. ДП позволяет для однородных сред с малым поглощением и со слабо 
вытянутой индикатрисой рассеяния получить решение уравнения переноса из-
лучения в простом аналитическом виде [18]. Хорошо известно, что данное при-
ближение далеко не всегда обеспечивает требуемую точность и накладывает ряд 
ограничений на геометрию схемы измерений диффузного отражения света и ис-
пользуемый спектральный диапазон [128–130]. Так, ДП плохо описывает перенос 
излучения в средах, поглощение которых превалирует над рассеянием, а также 
вблизи поверхности среды на входе светового пучка, где преобладает однократ-
ное или малократное рассеяние [130].
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Исследуем возможность использования ДП для количественной интерпре-
тации результатов рассматриваемых измерений диффузного отражения биотка-
ни. Для этого проанализируем световые потоки отраженного тканью излучения 
в видимой области спектра на расстояниях от источника излучения, не превы-
шающих диаметр инструментального канала эндоскопа. ДП описывает световое 
поле в среде в виде суперпозиции полей двух точечных источников, имеющих 
положительную и отрицательную яркость и расположенных по разные стороны 
от границы среды. В этом случае радиальное распределение потока отраженного 
средой излучения S(ρ) можно рассчитать в простом аналитическом виде:
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где E0 – освещенность площадки ds0 на поверхности среды, dF(ρ) – светимость 
единичной площадки на поверхности среды на расстоянии ρ от осветительной 
площадки, ε εt = ′3k  – эффективный транспортный коэффициент ослабления, 
′ = + ′ε βk  – транспортный коэффициент ослабления, ′ = ′ ′Λ β ε  – транспортное 
альбедо однократного рассеяния, d y1 0
2 2
= + ρ  и d y yb2 0 22= +( ) + ρ  – рас-
стояния наблюдаемой точки на поверхности среды от положительного и отрица-
тельного источников, y0 1= ′ε , y Ab = ′2 3ε , A f f= +( ) −( )∗ ∗1 1 , f *  – френе-
левский коэффициент отражения диффузного излучения от поверхности среды.
Для валидации ДП естественно использовать метод МК, не имеющий огра-
ничений по оптическим свойствам среды и геометрическим параметрам экспе-
римента. Функция S(ρ) в методе МК рассчитывается как
 S
W
W
ρ ρ
piρ ρ( ) =
( )
2 0∆
,  (2.14)
где W0 – общий «вес» фотонов, введенных в среду; W(ρ) – общий «вес» фотонов, 
вылетевших из среды в пределах кругового пояса шириной Δρ, находящегося на 
расстоянии ρ от точки ввода фотонов.
Расчет S(ρ) выполнялся для однородной среды, моделирующей слизистую 
оболочку, при следующих значениях модельных параметров: g = 0,6 и 0,9; 
Сsca = 1,75 мм
–1; ν = 2,0; FtHb = 1,5 и 15 г/л; dv = 20 мкм; S = 75 %; η = 1,4. Опти-
ческие параметры среды, присутствующие явно в выражении (2.13) и неявно в 
(2.14), рассчитывались по формулам (2.7) – (2.9) при λ = 514 и 633 нм. Профили 
S(ρ), рассчитанные методом МК и на основе ДП, изображены на рис. 2.7. Видно, 
что на расстояниях от источника излучения ρ ≤ 0,3 мм, соответствующих перво-
му светопринимающему волокну в рассматриваемой схеме оптических измере-
ний, ДП дает существенное расхождение с методом МК. Точность ДП также за-
висит от длины волны падающего на ткань света и концентрации гемоглобина в 
ткани. Поскольку поглощение гемоглобина при λ ≤ 600 нм превалирует над рас-
сеянием ткани, то ДП плохо описывает перенос излучения в этой области спек-
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тра. Непригодно оно и для сред с высокой анизотропией рассеяния (g > 0,6), к 
которым относится подавляющее большинство биотканей.
Таким образом, ДП имеет узкую область применения и позволяет с прием-
лемой точностью рассчитывать измеряемые в эксперименте оптические сигналы 
лишь в спектральной области λ > 600 нм, при расстояниях между освещающим и 
принимающим световодами L > 0,3 мм, причем при малых концентрациях гемо-
глобина в ткани и невысокой анизотропии рассеяния (рис. 2.7, б). В противопо-
ложность этому для тканей с высоким поглощением и сильно вытянутой индика-
трисой рассеяния ДП не позволяет даже грубо воспроизвести истинную картину 
радиального распределения отраженного тканью света (рис. 2.7, в).
Рис. 2.7. Радиальные распределения потоков отраженного тканью излучения для 
λ = 514 нм (а, в) и λ = 632 нм (б, г), рассчитанные с использованием метода МК 
 (сплошные кривые) и ДП (пунктирные кривые) при двух значениях концентрации 
 гемоглобина в ткани – 1,5 г/л (1) и 15 г/л – (2) и фактора анизотропии 
рассеяния – 0,6 (а, б) и 0,9 (в, г)
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В общем случае погрешность ДП относительно метода МК может во много 
раз и даже на порядки превышать погрешность измерения оптических сигналов, 
что практически исключает возможность использования ДП для решения обрат-
ной задачи в условиях априорной неопределенности. В то же время несмотря на 
широкие возможности современной вычислительной техники, оперативная ин-
терпретация измерений диффузного отражения с использованием метода МК все 
еще остается практически не реализуемой задачей, особенно если измерения про-
водятся для большого количества спектральных участков. В связи с этим разра-
ботанный автором метод в настоящее время можно считать единственным мето-
дом спектроскопии ДО, обеспечивающим точность и оперативность измерений 
СМП тканей организма человека, необходимую для современной медицинской 
диагностики. Данный метод не имеет ограничений по количеству спектральных 
участков, оптическим параметрам ткани, геометрической конфигурации схемы 
оптоволоконных измерений и позволяет выполнять совместную интерпретацию 
спектрально-пространственных характеристик ДО ткани с такой же точностью, 
как и с использованием метода МК.
Следует также отметить, что все известные методы спектроскопии ДО осно-
ваны на раздельной интерпретации спектральных и пространственных характе-
ристик ДО ткани. В большинстве случаев измерения отраженного тканью излу-
чения выполняются на одном фиксированном расстоянии от области облучения, 
а СМП ткани определяются на основе анализа измеряемого спектрального сигна-
ла P(λ), скорректированного на спектральную характеристику (2.1) измеритель-
ного устройства путем аналогичных измерений для калибровочного образца с 
известными оптическими параметрами [9, 10, 13, 110, 126, 127, 131]. В тех слу-
чаях, когда измерения отраженного тканью излучения выполняются с простран-
ственным разрешением, обратная задача решается в два этапа. Первоначально для 
каждого спектрального участка по соответствующему ему радиальному профи-
лю ДО определяют оптические параметры ткани [11, 18, 36, 114]. Далее из най-
денных спектральных значений оптических параметров ткани восстанавливают 
ее СМП [36]. В предлагаемом же методе для определения как оптических, так и 
СМП ткани используется весь объем экспериментальных данных о спектрально-
пространственных характеристиках ДО ткани. О том, какой выигрыш в точности 
определения оптических параметров ткани это позволяет получить по сравне-
нию с использованием для этого только спектральных или только пространствен-
ных характеристик ДО, можно судить по соответствующим погрешностям вос-
становления k и β′, приведенным в табл. 2.3. Данные погрешности получены на 
основе описанных выше замкнутых численных экспериментов с использовани-
ем выражений (2.3) и (2.5).
В первом случае параметры k(λn) и β′(λn) на λn = 514 и 633 нм восстанавли-
вались из спектральных сигналов P(λ) (26 значений λ из диапазона 450–700 нм), 
соответствующих единичной аппаратурной функции (2.1). При этом для восста-
новления параметра β′ использовался спектральный сигнал P(λ) для ближайшего 
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к области облучения ткани принимающего волокна (L = 0,23 мм), а для параме-
тра k – сигнал, соответствующий наиболее удаленному каналу регистрации от-
раженного излучения (L = 1,15 мм). Это связано с тем, чувствительность сигна-
лов P(λ) к малым изменениям коэффициента поглощения среды повышается с 
увеличением эффективного пути, проходимого лучом от источника к приемни-
ку. Для определения же коэффициента рассеяния среды, напротив, более пред-
почтительно минимизировать базу между источником и приемником излучения, 
для того чтобы регистрируемые сигналы определялись преимущественно одно-
кратным или малократным рассеянием света. Во втором случае для восстановле-
ния k(λn) и β′(λn) использовались пространственные сигналы P(L) = P(L, λ = λn), 
соответствующие длине волны λn и L = 0,23; 0,46; 0,69; 0,92; 1,15 мм. И наконец, 
в третьем случае для восстановления оптических параметров ткани использова-
лись спектрально-пространственные сигналы P(L, λ) для пяти расстояний от об-
ласти облучения и 26 значений λ из диапазона 450–700 нм.
Таблица 2.3
Средние погрешности восстановления оптических параметров ткани 
 из спектральных P(λ), пространственных P(L) и  
спектрально-пространственных P(L, λ) сигналов ДО
λ, нм
P(λ) P(L) P(L, λ)
δk, % δβ′, % δk, % δβ′, % δk, % δβ′, %
514 9,5 9,3 8,4 7,7 3,1 3,5
633 15,5 8,3 15,6 5,8 7,1 3,5
Как видно из результатов, представленных в табл. 2.3, совместная обработ-
ка спектральных и пространственных характеристик ДО ткани позволяет в 2–3 
раза уменьшить погрешность восстановления оптических параметров ткани по 
сравнению результатами их восстановления только из спектральных или толь-
ко из пространственных характеристик ДО. Очевидно, что еще более ощутимый 
выигрыш в точности будет для СМП ткани, поскольку предлагаемый метод по-
зволяет восстанавливать их напрямую из измеряемых сигналов, в то время как в 
известных методах спектроскопии с пространственным разрешением они опре-
деляются путем обращения спектральных зависимостей β′(λ) и k(λ), что, разуме-
ется, вносит дополнительную погрешность.
Таким образом, в отличие от традиционных методов спектроскопии ДО раз-
работанный метод основан на одновременной интерпретации спектральных и 
пространственных характеристик поля отраженного тканью излучения, что по-
зволяет повысить точность определения как оптических, так и СМП ткани. Ис-
пользование же для интерпретации экспериментальных данных предваритель-
но полученных регрессионных зависимостей позволяет определять параметры 
ткани в реальном масштабе времени без решения уравнения переноса излучения 
и привлечения сложных математических алгоритмов решения обратных задач.
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2.3. опрЕДЕлЕНИЕ сТрукТурНо-МорфолоГИЧЕскИх 
параМЕТроВ кожИ ЧЕлоВЕка
Спектрально-пространственные характеристики ДО кожного покрова чело-
века зависят от структуры ткани и присутствующих в ней поглощающих и рас-
сеивающих свет компонентов (хромофоров). Следовательно, ряд важных па-
раметров кожи можно определять на основе измерений отраженного от кожи 
излучения. Однако сложный характер взаимодействия света с кожной тканью, ее 
оптическая неоднородность и зависимость измеряемых оптических сигналов от 
большого числа параметров существенно затрудняют получение надежных для 
диагностических приложений данных. Конечно, использование накопленной к 
настоящему времени априорной информации о структуре кожи и оптических ха-
рактеристиках присутствующих в ней компонентов несколько улучшает положе-
ние дел, но требует адекватности априорной информации исследуемому объекту, 
что далеко не всегда выполняется в известных методах спектроскопии ДО. Фак-
тически априорная информация может быть сформирована в виде оптической 
модели кожи, содержащей спектры поглощения и рассеяния хромофоров кожи и 
диапазоны вариаций ее СМП. При этом важнейшим является вопрос о возмож-
ности отражения этих вариаций в измеряемых характеристиках ДО, т. е. вопрос 
об информативности оптических измерений и о том, какие параметры кожи мо-
гут быть получены с использованием реального оборудования в рамках предпо-
ложения об их общей вариативности.
В настоящей главе предлагается решение задачи оперативного определения 
СМП кожи человека в условиях их общей вариативности по спектрально-про-
странственным характеристикам ДО кожи, измеряемым на основе оптоволо-
конной техники. Для количественного анализа данных оптических измерений 
и оценок погрешностей восстановления искомых параметров используется рас-
смотренный выше регрессионный метод решения обратных задач.
2.3.1. оптическая модель кожи человека
В настоящее время известно большое количество публикаций, посвящен-
ных моделированию процесса распространения света в кожной ткани. Обыч-
но используют плоскопараллельную, горизонтально-однородную модель кожи, 
включающую три слоя – роговой, эпидермис и дерму [7, 8, 35, 132–135]. При-
чем роговой слой в силу малой оптической толщины играет крайне незначитель-
ную роль в отражении света, и его условно включают в состав эпидермального 
слоя. Известны также модели кожи [19, 130, 136], учитывающие анатомические 
области дермы (сосковидная и ретикулярная дерма, поверхностное и глубинное 
сплетение сосудов), однако для решения обратных задач они не используются 
по следующим причинам. Во-первых, большое количество параметров модели 
приводит к плохой обусловленности обратной задачи и неоднозначности ее ре-
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шения. Во-вторых, спектральные особенности ДО кожи обусловлены главным 
образом присутствием в ее составе меланина, билирубина, гемоглобина и его 
производных, поэтому и более простые модели, учитывающие эти хромофоры, 
позволяют достичь воспроизведения данных измерений в пределах эксперимен-
тальной точности.
В связи с вышесказанным используемая модель кожи описывает ее структу-
ру в виде двух плоских слоев, принципиально отличающихся по составу и опти-
ческим свойствам. Верхний слой – эпидермис с толщиной De = 50–150 мкм [7, 
17, 122, 135, 137], нижний – дерма, которая в оптическом плане считается беско-
нечно толстой. Показатель преломления слоев кожи nsk считается одинаковым, 
поэтому френелевское отражение имеет место только на границе раздела кожи с 
внешней средой. Относительный спектральный ход nsk не существен по сравне-
нию с неопределенностью его абсолютного значения. В связи с этим в расчетах 
диффузного отражения кожи спектральной зависимостью nsk практически всег-
да пренебрегают. Также поступим и мы, однако при этом не будем жестко фик-
сировать значение данного параметра, а включим его в число варьируемых па-
раметров модели.
Полагаем, что основой обоих слоев кожи является соединительная ткань. 
Зависимость ее коэффициента поглощения ktis (мм
–1) от длины волны λ (нм) ап-
проксимируется следующим выражением [122]:
 ktis λ λ( ) = + ⋅ − −( )( )0 0244 8 53 154 66 2, , exp , .  (2.15)
В качестве индикатрисы рассеяния эффективных рассеивателей ткани (ос-
новными из которых являются упакованные в жгуты коллагеновые и эластино-
вые волокна дермы, а также кератиноциты и меланоциты эпидермиса) исполь-
зуется функция Хеньи – Гринштейна (2.10), спектральная зависимость фактора 
анизотропии (среднего косинуса) которой может быть описана эмпирическим 
соотношением [122]
 g λ λ( ) = + ⋅ − − −( )( ) 0 7645 0 2355 1 500 729 1, , exp , .  (2.16)
Спектр транспортного коэффициента рассеяния β′(λ) биологических тканей 
в видимой и ближней ИК-областях спектра рассчитывается как суперпозиция 
спектров β′(λ), соответствующих рассеивателям Ми и Рэлея с размерами d ≥ λ  
и d  λ  соответственно [4, 30, 126, 132]:
 ′ ( ) = ′ ( ) 

 + −( )









β λ β λ ρ
λ
λ
ρ λ
λ0
0 0
4
1Mie Mie
x
,  (2.17)
где λ0 = 400 нм; ρMie – доля рассеяния Ми; x – параметр спектральной зависимо-
сти транспортного коэффициента рассеяния Ми, зависящий от размера рассеи-
вателей и их показателя преломления.
Объемные коэффициенты поглощения слоев кожи определяются по извест-
ным правилам сложения оптических величин как сумма коэффициентов погло-
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щения отдельных компонент с весами, равными их объемным концентрациям. 
Спектр коэффициента поглощения эпидермиса рассчитывается в соответствии с 
объемным содержанием меланина fm в его составе [7, 30, 132–135]:
 k f k f ke m m m tisλ λ λ( ) = ( ) + −( ) ( )1 , (2.18)
где km = ⋅
−6 6 1010 3 33, ,λ  – коэффициент поглощения меланина в мм–1 [132], λ – 
длина волны в нм.
Коэффициент поглощения дермы зависит от содержания в ней капилляров с 
кровью и билирубина [35, 133–135]:
 k f d k f k
C
d bl v bl bl tis
bil
bil
bilλ α λ λ λ µ
ε λ( ) = ( ) ( ) + −( ) ( ) + ( ), ln1 10

 ,  (2.19)
где fbl – объемная концентрация капилляров; Cbil (мг/л) – концентрация билиру-
бина в тканях дермы; εbil (мм
–1/(ммоль/л)) – молярный коэффициент поглощения 
билирубина [93]; μbil = 585 мг/ммоль – молярная масса билирубина; kbl – коэф-
фициент поглощения крови; α – поправочный коэффициент (2.8), учитывающий 
эффект локализованного поглощения света кровеносными сосудами; dv – сред-
ний диаметр капилляров.
Коэффициент поглощения крови kbl может быть представлен в виде суммы 
коэффициентов поглощения гемоглобина (окисленного и не окисленного) и би-
лирубина [35, 132–136]:
   k
C
S S
t C
bl
tHb
tHb
Hb HbO
dif bi
2
λ
µ
ε λ ε λ( ) = ⋅ ( ) + −( ) ⋅ ( )  +ln ln10 1 10 l
bil
bilµ
ε λ( ),  (2.20)
где CtHb (г/л) – концентрация гемоглобина в крови; μtHb = 64,5 г/ммоль – моляр-
ная масса гемоглобина; εHbO2  и εHb  (мм
–1/(ммоль/л)) – молярные коэффициен-
ты поглощения окси- и деоксигемоглобина [115]; S – степень оксигенации крови; 
tdif = 5 – отношение концентраций билирубина в крови и в окружающей ткани, 
зависящее от коэффициента диффузии билирубина через стенки кровеносных со-
судов [133]. Значение параметр tdif полагается фиксированным, поскольку били-
рубин, присутствующий в крови, не значительно влияет на световое поле в коже 
по сравнению с билирубином в тканях дермы.
Таким образом, оптическая модель кожи определяется следующими параме-
трами: nsk – показатель преломления кожи; β′(λ0), ρMie и x – параметры спектраль-
ной зависимости транспортного коэффициента рассеяния ткани; De – толщина 
эпидермиса; fm – объемная концентрация меланина в эпидермисе; fbl – объем-
ная концентрация капилляров с кровью в дерме; Сbil – концентрация билируби-
на в дерме; dv – средний диаметр капилляров; CtHb – концентрация гемоглобина 
в крови; S – насыщение крови кислородом. Припишем параметрам модели свой-
ства случайных величин с равномерными распределениями, требующими лишь 
указания диапазона вариаций параметров. По известным правилам моделирова-
ния равномерно распределенных случайных величин для каждого из модельных 
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Таблица 2.4
Диапазоны вариаций СМП кожи человека
Параметр Диапазон Параметр Диапазон
nsk 1,4–1,5 fmDe, мкм 0,6–10
β′(λ0), мм
–1 3–11 fbl, % 0,2–7,0
x 0,5–1,0 CtHb, г/л 120–200
ρMie 0,1–0,6 S, % 40–98
β′(λ0)/β′(900 нм) 3–10 Cbil, мг/л 0,1–50
De, мкм 50–150 dv, мкм 5–60
параметров получаются конкретные значения, по которым затем рассчитывают-
ся оптические характеристики кожи. Диапазоны вариаций модельных параме-
тров, выбранные путем критического анализа результатов различных авторов 
для нормальной и патологически измененной кожной ткани [4–8, 16, 17, 35, 87, 
130–138], приведены в табл. 2.4.
2.3.2. Восстановление параметров кожи 
из спектрально-пространственных характеристик 
 ее диффузного отражения
При выборе волокон для посылки и приема излучения, а также геометриче-
ской конфигурации волокон необходимо руководствоваться двумя критериями. 
Во-первых, уровень полезного сигнала для наиболее удаленного от источника 
излучения принимающего волокна должен превышать шумы измерительного 
устройства. Во-вторых, динамический диапазон сигналов для максимально уда-
ленных друг от друга принимающих волокон не должен выходить за пределы ли-
нейности применяемых приемников излучения (не более четырех порядков). В 
связи с этим будем рассматривать схему эксперимента, в которой излучение от 
широкополосного источника инжектируется в среду посредством передающего 
волокна с диаметром сердцевины 0,2 мм, а рассеянное тканью в заднее полупро-
странство излучение собирается принимающими волокнами с диаметром серд-
цевины 0,6 мм, расположенными на расстояниях L = 0,43; 1,06; 1,69 мм от цен-
тра передающего волокна. При этом будем полагать, что наиболее удаленное от 
источника волокно используется только для регистрации излучения с λ ≥ 600 нм, 
что соответствует спектральной области малых поглощений хромофоров кожи 
(меланин, билирубин и кровь). Динамический диапазон оптических сигналов, 
соответствующих такой схеме моделируемого эксперимента, не превышает че-
тырех порядков при любых значениях СМП кожи.
Описанная выше оптическая модель кожи в сочетании с методом МК для 
решения уравнения переноса света в среде, моделирующей кожную ткань, по-
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зволяет успешно решать прямую задачу оптики светорассеивающих сред – рас-
считывать измеряемые в эксперименте оптические сигналы r(L, λ) по известным 
значениям параметров среды (СМП кожи). Однако использование метода МК для 
решения обратной задачи требует больших вычислительных затрат и поэтому 
трудно осуществимо на практике. В связи с этим для решения обратной задачи 
будем использовать регрессионные зависимости между ЛНК r(L, λ) и искомы-
ми параметрами кожи, полученные на основе оптической модели кожи (в рамках 
которой осуществляется интерпретация экспериментальных данных) при широ-
кой вариации ее параметров.
Расчет сигналов r(L, λ) осуществлялся по следующей схеме. Случайным об-
разом выбирались значения модельных параметров из диапазонов их вариаций, 
указанных в табл. 2.4. Для каждой реализации параметров производился расчет 
g(λ), β′(λ), ke(λ) и kd(λ) по формулам (2.15) – (2.20) на 30 длинах волн из диапазо-
на λ = 450–800 нм, характеризующих основные особенности спектральных кри-
вых поглощения хромофоров кожи. В соответствии с полученными значениями 
оптических параметров кожи методом МК рассчитывался спектрально-простран-
ственный профиль абсолютного сигнала ДО кожи P(L, λ), соответствующего еди-
ничной аппаратурной функции (2.1), и нормированного сигнала r(L, λ) = P(L, λ)/
P(L0, λ), где L0 = 0,43 мм. В расчетах полагалось, что излучение вводится в среду 
в направлении нормали к ее поверхности и равномерно распределено по пло-
щади сечения освещающего волокна. Числовые апертуры всех волокон приня-
ты равными 1,0. Количество фотонов, вводимых в среду, составляло 2 · 106 при 
λ < 600 нм и 5 · 105 при λ ≥ 600 нм. Спектрально-пространственный профиль сиг-
нала r(L, λ), характерный для рассматриваемой геометрической конфигурации 
оптических волокон, изображен на рис. 2.8. Аналогичным образом был смоде-
лирован набор «обучающих» данных, включающий 103 реализаций СМП кожи 
и соответствующих им спектрально-пространственных профилей r(L, λ). На ос-
нове этих данных рассчитаны главные компоненты r(L, λ) и получены уравне-
ния множественных регрессий (2.5) между СМП кожи и проекциями r(L, λ) на 
пространство из главных компонент.
Рис. 2.8. Спектрально-пространственный 
профиль сигнала r(L, λ), рассчитанный 
методом МК при следующих значениях 
модельных параметров: nsk = 1,5; 
 β′(λ0) = 4,7 мм
–1; ρMie = 0,29; x = 0,97;  
De = 130 мкм;  fm = 1,1 %; fbl = 3,2 %;  
CtHb = 150 г/л; Сbil = 0,6 мг/л; S = 74 %;  
dv = 17 мкм
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Результаты замкнутых численных экспериментов по восстановлению СМП 
кожи из смоделированных сигналов r(L, λ) показывают, что при рассматриваемой 
вариативности модельных параметров полученные регрессии позволяют надеж-
но определять концентрации гемоглобина FtHb = fblCtHb и билирубина Cbil в тка-
нях дермы, степень оксигенации венозно-артериальной крови S и параметры Сsca 
и ν спектральной зависимости транспортного (или редуцированного) коэффици-
ента рассеяния ткани ′ ( ) = ( )β λ λ νCsca 632  в диапазоне λ = 600–700 нм. На рис. 2.9 
сопоставлены значения параметров кожи x, при которых моделировались сигна-
лы r(L, λ), со значениями этих же параметров x* , восстановленными из r(L, λ) с 
использованием десяти главных компонент. 
Рис. 2.9. Результаты замкнутых численных 
экспериментов по восстановлению СМП 
кожи из сигналов r(L, λ)
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Используемое количество главных компонент соответствует наименьшей по-
грешности восстановления модельных параметров при «возмущении» оптиче-
ских данных в пределах 5–10 %. При меньшем количестве главных компонент 
точность восстановления искомых параметров оказывается значительно хуже, 
а при большем уравнение (2.5) становится неустойчивым, что проявляется в 
сильной чувствительности результатов восстановления искомых параметров к 
малым «возмущениям» сигналов r(L, λ). Средние погрешности восстановления 
указанных выше параметров кожи с использованием полученных регрессий при 
случайных «возмущениях» сигналов r(L, λ) в пределах δr приведены в табл. 2.5.
Таблица 2.5
Погрешности восстановления СМП кожи
δr, % δFtHb, % δS, % δCbil, % δCsсa, % δν, %
0 6,8 2,3 7,4 4,3 4,3
5 8,1 3,2 8,7 4,5 4,6
Параметр FtHb представляет собой концентрацию гемоглобина в тканях дер-
мы, выраженную в клинических единицах измерений (г/л). Поскольку эта концен-
трация зависит от объемного содержания капилляров с кровью, то имеют смысл 
только ее динамические или относительные изменения, а не абсолютная вели-
чина. Например, данный параметр может использоваться для обнаружения вну-
треннего кровоизлияния, а также для непрерывного мониторинга уровня гемо-
глобина в крови при хирургических операциях и переливаниях крови. Имеется 
также ряд данных [13, 15, 28, 124] о существенном различии содержания гемогло-
бина в нормальных и опухолевых тканях, поэтому информация о параметре FtHb 
может использоваться для уточнения злокачественных новообразований. Кроме 
того, знание концентрации гемоглобина в тканях кожи может быть полезно для 
определения состояния сосудистой системы и оценки жизнеспособности ткани 
при обморожениях и ожогах. Как видно из результатов численных эксперимен-
тов по восстановлению данного параметра (рис. 2.9, а), значения FtHb, при кото-
рых рассчитывались профили r(L, λ), лишь незначительно отличаются от значе-
ний FtHb
* , восстановленных из этих профилей (коэффициент корреляции между 
ними составляет 0,9914). Таким образом, предлагаемый метод интерпретации 
r(L, λ) позволяет с высокой точностью восстанавливать параметр FtHb в услови-
ях общей вариативности всех других параметров кожи.
Погрешность восстановления параметра S напрямую зависит от концентра-
ции капилляров с кровью fbl и резко возрастает с ее уменьшением. В связи с этим 
коэффициенты регрессии (2.5) для данного параметра получены на основе реа-
лизаций r(L, λ), соответствующих значениям fbl более 1 %. Для восстановления 
данного параметра при малых концентрациях крови необходимо осуществлять 
регистрацию сигналов диффузного отражения при расстояниях между источни-
ком и приемником в несколько миллиметров, на которых поглощение излучения 
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кровью значительно превышает погрешность оптических измерений. К сожале-
нию, на таких расстояниях далеко не всегда правомерно предположение о гори-
зонтальной однородности кожи. Кроме того, сигналы диффузного отражения в 
непосредственной близости от источника и на значительном удалении от него ох-
ватывают достаточно широкий динамический диапазон, во многих случаях вы-
ходящий за пределы линейности применяемых приемников излучения. Однако 
для нормальной (патологически не измененной) кожи типичные значения fbl на-
ходятся в диапазоне от 1 до 3 % [135]. Как видно из рис. 2.9, б, при таких значе-
ниях fbl параметр S можно определять с достаточно высокой точностью вне за-
висимости от пигментации и рассеивающих свойств кожи.
Параметр Сbil имеет огромное практическое значение при мониторинге жел-
тухи у новорожденных. В связи с этим регрессии для данного параметра соответ-
ствуют диапазону fbl от 0,2 до 3 %, поскольку более высокие значения fbl не ха-
рактерны для нормальной кожи и в особенности для кожи новорожденных [124, 
133, 138]. Как видно из результатов, представленных на рис. 2.9, д, разработан-
ный метод обладает достаточно высокой чувствительностью к содержанию били-
рубина в коже во всем диапазоне вариаций ее СМП. Это означает, что результаты 
измерений билирубина не зависят от пигментации и зрелости кожи (т. е. степени 
образования коллагена в эпидермисе и дерме у новорожденных).
Параметры Csca и ν характеризуют объемную концентрацию и размер эф-
фективных рассеивателей ткани, т. е. ее структуру [12, 14, 16, 123]. Знание этих 
параметров имеет большое значение для решения задач онкологии, поскольку 
патологические изменения ткани сопровождаются изменениями ее структуры. 
Средние по ансамблю реализаций модельных параметров погрешности восста-
новления Csca и ν при δr = 5 % составляют соответственно 4,5 и 4,6 %. Для срав-
нения следует отметить, что согласно данным [12, 16] отличие транспортных ко-
эффициентов рассеяния на λ = 632 нм для нормальной и злокачественной тканей 
кожи и молочной железы составляет 13 и 67 % соответственно. Очевидно, что 
такие патологические изменения структуры ткани могут быть надежно обнару-
жены на основе описанных выше измерений ДО и предлагаемого метода их ко-
личественной интерпретации. При этом точность определения параметров Csca 
и ν можно повысить более чем в 4 раза, если осуществлять их восстановление 
из абсолютных сигналов ДО кожи P(L, λ). Однако, как уже отмечалось выше, та-
кие измерения требуют калибровки. Следует также отметить, что рассматривае-
мая схема измерения ДО, включающая три принимающих волокна с диаметром 
0,6 мм, не является оптимальной для определения характеристик светорассеяния 
ткани. Для более точного определения коэффициента рассеяния ткани необходи-
мо осуществлять измерения ее ДО в непосредственной близости от источника 
излучения, где преобладает однократное рассеяние света [36, 110, 111]. Для ре-
ализации таких измерений более подходящими являются оптические волокна с 
диаметром 0,2 мм и меньше.
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Что касается параметров эпидермиса кожи, а именно толщины эпидермиса и 
содержания в нем меланина, то их определение по сигналам r(L, λ) с приемлемой 
для практики точностью не представляется возможным. Для объяснения этого 
обстоятельства рассмотрим приведенные на рис. 2.10 спектральные зависимости 
сигналов P(L, λ) и r(L, λ), рассчитанные для канала регистрации с L = 1,06 мм при 
двух значениях концентрации меланина (fm = 1 и 5 %) и одинаковых значениях 
всех других модельных параметров (nsk = 1,5; β′(λ0) = 9 мм
–1; ρMie = 0,2; x = 0,7; 
De = 90 мкм; fbl = 1 %; CtHb = 150 г/л; Сbil = 1 мг/л; S = 75 %; dv = 17 мкм). 
Как видно, сигналы P(L, λ) достаточно сильно зависят от пигментации кожи – 
рассчитанные сигналы P(L, λ) в спектральном диапазоне 450–800 нм различают-
ся в среднем на 54 %. В то же время различие соответствующих нормированных 
сигналов r(L, λ) составляет 15 %. Это связано с тем, что оптические пути, про-
ходимые светом в тонком верхнем слое кожи (эпидермисе), для рядом располо-
женных принимающих волокон примерно одинаковы и поэтому слабо влияют 
на отношение соответствующих им сигналов P(L, λ) и P(L0, λ).
2.3.3. Метод определения концентрации гемоглобина 
в кожной ткани
Содержание гемоглобина в крови определяет жизнедеятельность всего ор-
ганизма человека, поэтому мониторинг гемоглобина является необходимой кли-
нической процедурой для достоверной оценки текущего состояния пациента и 
последующего прогноза развития критических состояний в анестезиологии, реа-
Рис. 2.10. Спектральные зависимости сигналов P(L, λ) и r(L, λ) для канала регистрации 
с L = 1,06 мм, рассчитанные при указанных в тексте значениях модельных параметров:
1 – fm = 1 %, 2 – fm = 5 %
77
ниматологии и интенсивной терапии. Процедура, используемая в настоящее вре-
мя для определения уровня гемоглобина в крови, включает взятие пробы крови, 
обработку ее в трансформирующем растворе с целью разрушения эритроцитов 
и прямое фотометрирование полученной пробы. Данная процедура не обладает 
оперативностью, требует строгого выполнения длительных операций и высокой 
квалификации медперсонала. При этом в анестезиологии и хирургии часто не-
обходимо осуществлять непрерывный мониторинг уровня гемоглобина в крови, 
в частности при кровоизлиянии и переливании крови во время хирургических 
операций. Такой мониторинг дает непрерывную информацию о динамке изме-
нений крови, что позволяет избежать лишних переливаний и связанных с ними 
осложнений, таких как послеоперационное инфицирование, увеличение вероят-
ности метастазов и нарушение функции легких.
Необходимость неинвазивного и оперативного определения содержания ге-
моглобина в биотканях существует и в онкологии. Поскольку раковые поражения 
имеют более разветвленную сеть кровеносных сосудов, чем нормальные ткани, 
то неинвазивный метод определения содержания в них гемоглобина может по-
зволить снизить использование хирургической биопсии для уточнения подозри-
тельных новообразований.
На решение проблемы неинвазивного определения концентрации гемогло-
бина в биотканях потрачено немало времени и средств, однако в онкологии и хи-
рургии до сих пор отсутствует простой и надежный метод неинвазивного опре-
деления гемоглобина, который мог бы конкурировать с лабораторным анализом. 
Причинами этого являются сложный характер взаимодействия оптического из-
лучения с биотканью и зависимость измеряемых оптических сигналов от боль-
шого числа структурно-морфологических параметров ткани. Среди последних 
практически значимых достижений в этой области следует отметить методи-
ку определения гемоглобина и дисгемоглобиновых фракций [86], основанную 
на измерении прохождения света через пульсирующие сосуды в спектральных 
участках 600, 625, 660, 760, 800, 940 и 1300 нм. Для проведения измерений фо-
тометрический датчик крепится на пальце или на мочке уха. К сожалению, стро-
гая привязка методики к анатомической части тела и кардиоритму в перфузии 
тканей кровью исключает возможность ее использования для дифференциации 
кожных новообразований и ранней диагностики раковых опухолей, а также при 
слабых колебаниях кровотока. Известен также метод и устройство для опреде-
ления суммарной концентрации окси- (HbO2) и деоксигемоглобина (Hb) в био-
логической ткани [104], основанные на измерении сигналов ДО ткани на двух 
изобестических длинах волн и определении концентрации общего гемоглобина 
(Hb + HbO2) на основе ее корреляции с отношением измеренных сигналов. Дан-
ная корреляция устанавливается путем аналогичных измерений для множества 
образцов ткани или моделирующих ее фантомов с известным содержанием ге-
моглобина. К недостаткам данного метода следует отнести влияние меланино-
вой пигментации ткани и ее структурных параметров на точность определения 
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гемоглобина, а также отсутствие учета патологических форм гемоглобина, таких 
как мет- (MetHb) и карбоксигемоглобин (COHb).
В настоящей главе рассматривается разработанный автором метод неинвазив-
ного определения концентрации гемоглобина в кожной ткани FtHb [95, 102], от-
личающийся тем, что посылку излучения на ткань осуществляют на длинах волн 
524, 578 и 662 нм или 524, 578 и 773 нм, измеряют сигналы диффузного отражения 
ткани P(Lm, λ) на трех или более расстояниях Lm (m = 0, 1, 2, …) от области посыл-
ки излучения, определяют нормированные сигналы r L P L P Lm m( , ) ( , ) ( , )λ λ λ= 0  
при m ≥ 1 и их линейно независимые компоненты, а концентрацию FtHb вычис-
ляют на основе уравнения множественной регрессии между FtHb и линейно не-
зависимыми компонентами r(Lm, λ). Возможная схема измерительного устрой-
ства, реализующего предлагаемый метод, показана на рис. 2.2.
Предлагаемый метод является устойчивым к вариациям меланиновой пиг-
ментации и рассеивающих свойств ткани, учитывает присутствие в ткани моле-
кул Hb, HbO2, MetHb, COHb и не требует калибровочных измерений. Исключе-
ние калибровочных измерений и устойчивость метода к вариациям содержания 
меланина в эпидермисе кожи достигаются путем использования для решения об-
ратной задачи отношений сигналов ДО для пространственно разнесенных участ-
ков на поверхности кожи. Как было показано выше, это отношение слабо подвер-
жено влиянию тонкого верхнего слоя кожи (эпидермиса) и зависит практически 
только от параметров дермы. Учет четырех вышеуказанных форм гемоглобина 
достигается за счет облучения кожи на характеристических длинах волн спек-
тров поглощения Hb, HbO2, COHb и MetHb и регистрации отраженного кожей 
излучения на трех расстояниях от области облучения.
Известно, что измерения ДО среды на нескольких расстояниях от области 
ее облучения позволяют разделять вклады рассеяния и поглощения в регистри-
руемые сигналы [11, 18, 36, 114]. При использовании в качестве исходной ин-
формации сигналов r(Lm, λ), практически не зависящих от оптических параме-
тров эпидермиса, для оценки коэффициента поглощения k(λ) и транспортного 
коэффициента рассеяния β′(λ) дермы, в принципе, достаточно измерений по-
токов отраженного кожей излучения на трех расстояниях от области облуче-
ния или двух относительных сигналов r(Lm, λ). Коэффициент k(λ) зависит от 
поглощения гемоглобина в кровеносных сосудах дермы и поглощения окру-
жающей их ткани. Исходя из анализа спектров поглощения Hb, HbO2, COHb 
и MetHb, приведенных в работе [89], для определения концентрации общего 
гемоглобина FtHb (с учетом четырех его производных) выбраны длины волн 
λ1 = 524 нм, λ2 = 578 нм, λ3 = 662 нм (или λ3 = 773 нм). Длина волны λ2 соответству-
ет максимуму поглощения HbO2 – kHbO2 2 0 22( ) ,λ =  мм
–1/(г/л) и в тоже время яв-
ляется изобестической точкой Hb и COHb – k kHb COHb( ) ( ) ,λ λ2 2 0 14= =  мм–1/ (г/л). 
Причем даже при низком содержании HbO2 в крови, равном 60 %, его поглощение 
в 2,3 раза превосходит суммарное поглощение Hb и COHb. Вклад MetHb в общее 
поглощение на этой длине волны не значителен – kMetHb ( ) ,λ2 0 06=  мм–1/(г/л). 
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Таким образом, измерение k(λ2) позволяет оценить концентрацию HbO2. Длина 
волны λ3 = 662 нм является изобестической точкой Hb и MetHb и характеризу-
ется низким поглощением HbO2 и COHb, что обуславливает высокую чувстви-
тельность k(λ3) к суммарной концентрации Hb и MetHb. Альтернативной длиной 
волны является λ3 = 773 нм – также изобестическая точка Hb и MetHb. Коэффи-
циенты поглощения HbO2, Hb и MetHb на этой длине волны сравнимы по величи-
не, а поглощение COHb практически отсутствует. Следовательно, при известной 
концентрации HbO2 из измерения k(λ3) можно определить суммарную концен-
трацию Hb и MetHb. И наконец, установив суммарную концентрацию HbO2, Hb 
и MetHb, можно по измерению коэффициента поглощения на их изобестической 
длине волны λ1 оценить концентрацию COHb, а значит, и FtHb.
Как следует из результатов, представленных в 2.2.4, для более точного опре-
деления FtHb следует восстанавливать данный параметр напрямую из измеряемых 
сигналов r(Lm, λ), без промежуточного восстановления k(λ). Причем для непре-
рывного мониторинга гемоглобина, например при кровоизлиянии и переливании 
крови во время хирургических операций, представляет интерес возможность рас-
чета FtHb на основе аналитического выражения, связывающего FtHb с сигналами 
r(Lm, λ). Такое выражение может быть получено на основе численного расчета 
r(Lm, λ) для множества модельных фантомов кожи с известными значениями FtHb 
и последующего регрессионного анализа ансамбля реализаций FtHb и r(Lm, λ). Для 
этого будем использовать описанную выше модель кожи с некоторыми модифи-
кациями. Во-первых, учтем, что за счет контакта измерителя с кожной тканью (с 
некоторым нажимом) ее транспортный коэффициент рассеяния β′(λ) может су-
щественно изменяться. Поэтому верхняя граница диапазона вариаций параметра 
β′(λ0) в формуле (2.17) выбрана равной 20 мм
–1, что примерно в два раза выше 
максимального значения β′(λ0) для кожи человека. Во-вторых, объемный коэф-
фициент поглощения крови будем рассчитывать в виде линейной комбинации 
коэффициентов поглощения четырех производных гемоглобина:
k
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где CHb  = 1–40 %, CHbO2  = 40–98 %, CCOHb  = 1–20 %, CMetHb  = 1–20 % – объ-
емные концентрации производных гемоглобина, а εHbO2 , εHb , εCOHb  и εMetHb  – 
их молярные коэффициенты поглощения.
Для расчета сигналов r(Lm, λ) необходимо задать конкретные значения кон-
структивных параметров схемы оптоволоконных измерений ДО ткани, а именно: 
диаметры, числовые апертуры и геометрическую конфигурацию волокон. Будем 
полагать, что схема измерительного устройства, реализующего предлагаемый ме-
тод (см. рис. 2.2), характеризуется следующими параметрами: длины волн лазер-
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ных источников λ = 524, 578, 773 нм; расстояния от центра передающего волок-
на до центров принимающих волокон L0 = 0,63 мм, L1 = 1,26 мм, L2 = 1,89 мм; 
диаметр сердцевины всех волокон – 600 мкм, числовая апертура Aс = 1,0. Глав-
ные компоненты сигналов r(Lm, λ) (m = 1, 2) в моделируемом эксперименте, рас-
считанные на основе ансамбля из 700 реализаций r(Lm, λ), приведены в табл. 2.6.
Таблица 2.6
Средний вектор измерений r  и первые четыре собственных 
 вектора gn ковариационной матрицы r
λ, нм Lm, мм r g1 g2 g3 g4
524 1,06 –3,9692 0,4305 –0,1994 –0,6361 0,4126
1,69 –7,2598 0,4218 –0,3044 –0,3510 –0,6125
578 1,06 –3,9336 0,4296 –0,2211 0,3662 0,5312
1,69 –7,3771 0,4194 –0,3217 0,5800 –0,2401
773 1,06 –1,8979 0,3674 0,6153 0,0194 0,1716
1,69 –3,3701 0,3759 0,5802 0,0378 –0,2922
Результаты замкнутых численных экспериментов по восстановлению пара-
метра FtHb из сигналов r(Lm, λ) по формулам (2.3), (2.5) позволяют заключить, 
что при погрешности оптических измерений δr ≤ 5 % для восстановления FtHb 
оптимальным является использование четырех главных компонент. Коэффици-
енты регрессии (2.5) между xp = lnFtHb и проекциями r(Lm, λ) на пространство из 
найденных главных компонент приведены в табл. 2.7.
Таблица 2.7
Коэффициенты anm регрессии (2.5) при T = 4 и M = 6 (a00 = 0,9685)
           m.
   n . 1 2 3 4 5 6
1 0,6414 0,0301 0,0040 0,0010 0,0001 0,0000
2 0,4750 –0,0642 0,0258 0,0003 –0,0025 0,0003
3 –0,7170 –0,9576 –0,7321 0,1167 0,3271 0,0853
4 2,0277 –0,4069 0,2567 –0,2753 0,1185 –0,0170
Точные FtHb и восстановленные с использованием полученной регрессии FtHb
*  
значения концентрации гемоглобина в двухслойной среде, моделирующей кожу 
человека, для 700 случайных реализаций параметров среды и соответствующих 
им сигналов r(Lm, λ) приведены на рис. 2.11. Восстановление FtHb производилось 
при наложении на r(Lm, λ) случайных отклонений в пределах δr. Разброс точек 
относительно прямой F FtHb tHb=
*  характеризует чувствительность полученного 
аналитического решения обратной задачи (в виде регрессии (2.5)) к погрешно-
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стям оптических измерений, а также к вариациям структурно-морфологических 
параметров кожи и гемоглобинного состава.
Таким образом, разработанный метод позволяет с приемлемой для практики 
точностью определять концентрацию гемоглобина во всем диапазоне ее возмож-
ных значений для кожи человека, как в норме, так и при патологиях. Использо-
вание множественной регрессии между линейно независимыми компонентами 
измеряемых оптических сигналов и концентрацией гемоглобина в программе 
автоматизированной обработки данных измерений позволит вести мониторинг 
гемоглобина в режиме реального времени, что особенно важно при кровоизли-
янии и переливании крови во время хирургических операций. Устройство, реа-
лизующее разработанный метод, не нуждается в калибровке, что существенно 
облегчает его использование в широкой клинической практике.
2.3.4. Методы определения концентрации билирубина  
в кожной ткани
Как известно, желтуха отмечается у большинства новорожденных. Причи-
ной этого служит повышенное разрушение эритроцитов, сопровождающееся об-
разованием большого количества токсического пигмента – билирубина, который 
через стенки кровеносных сосудов проникает в ткани кожного покрова ребенка, 
окрашивая их в желтый цвет. В благоприятных случаях желтизна начинает спа-
дать с конца первой недели и полностью исчезает ко 2–3 неделе жизни. Одна-
ко в некоторых случаях развитие желтухи может вызывать сильную неврологи-
Рис. 2.11. Результаты численного эксперимента по восстановлению 
 концентрации гемоглобина в тканях кожи при δr = 0 % (а) и δr = 5 % (б):
δ – средняя погрешность восстановления FtHb, 
ρ – коэффициент корреляции между FtHb и FtHb
*
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ческую патологию вплоть до летальных исходов [139, 140]. Возможность таких 
последствий заставляет производить периодический контроль уровня билиру-
бина у новорожденных.
В настоящее время для определения билирубина в крови применяются раз-
нообразные методы. Большую часть измерений выполняют либо биохимически-
ми методами [141], либо методами прямого фотометрирования плазмы крови, 
получаемой в лабораторных центрифугах с гематокритными капиллярами [74]. 
Оба метода не являются оперативными, требуют строгого выполнения длитель-
ных операций и высокой квалификации медперсонала. Кроме того, взятие про-
бы крови шприцом связано с травмированием новорожденного и риском его ин-
фицирования.
Неинвазивную оценку уровня билирубина в крови во многих случаях мож-
но получить при помощи транскутанных билирубинометров [74, 142], основан-
ных на явлении диффузии билирубина из крови в окружающую ткань (дерму). 
Так, известен анализатор билирубина «Билитест 2000», измеряющий логарифм 
отношения сигналов рассеянного света с разной длиной оптического пути на 
двух длинах волн – 460 и 550 нм [74]. Первая длина волны соответствует макси-
муму спектральной кривой поглощения билирубина. Выбор второй обусловлен 
отсутствием поглощения на ней света билирубином и одновременно наличием 
примерно такого же, как на длине волны 460 нм, поглощения гемоглобином. Это 
позволяет исключить влияние капиллярных подкожных сосудов на результаты 
измерений. Использование в данном приборе двух каналов регистрации рассе-
янного кожей света позволяет значительно ослабить мешающее влияние мела-
ниновой пигментации кожи.
Известен также диагностический аппарат «Анкуб Спектр», принцип рабо-
ты которого основан на измерении сигналов отраженного от кожи света на дли-
нах волн 457, 578, 690, 880 нм [142] и учете потерь излучения, связанных с его 
поглощением присутствующими в кожном покрове молекулами билирубина, ге-
моглобина и меланина. 
Несмотря на то что вышеотмеченные измерители в настоящее время широ-
ко используются для выявления и мониторинга гипербилирубинемии у ново-
рожденных в родильных домах и других медицинских учреждениях, в некото-
рых случаях данные транскутанных измерений могут существенно расходиться 
с измерениями билирубина в крови. Причиной этого служит ряд факторов, не 
учитываемых при интерпретации измерений спектрального отражения кожи. В 
частности, на точность транскутанных измерений билирубина могут оказывать 
влияние зрелость кожи (степень образования коллагена в эпидермисе и дерме), 
диаметр кровеносных сосудов и насыщение гемоглобина кислородом. Эти фак-
торы являются причиной того, что при одинаковом содержании билирубина в 
крови двух пациентов транскутанный билирубинометр может показывать со-
вершенно разный результат. Кроме того, отмеченные приборы выдают результат 
измерений в условных единицах, которые требуется переводить в клинические 
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единицы на основе градуировочных измерений для большой группы пациентов. 
Причем эта градуировка зависит от анатомической части тела и зрелости кожи.
Вышеотмеченные недостатки устраняются в неинвазивном анализаторе би-
лирубина для новорожденных BiliCheck фирмы Philips Respironics [8, 143], ис-
пользующем измерения отражения кожей излучения в более чем 100 точках из 
диапазона 350–800 нм и алгоритм коррекции факторов, связанных с пигментаци-
ей и зрелостью кожи. Результаты измерений не зависят от расовой принадлежно-
сти и возраста пациента и выводятся в клинических единицах измерений (мг/дл 
или мкмоль/л). К недостаткам прибора следует отнести его высокую стоимость, 
формируемую за счет встроенного в него микроспектрометра, а также необходи-
мость калибровки прибора перед каждым измерением с использованием одно-
разовых эталонов, что приводит к дополнительным расходам при эксплуатации 
прибора и усложняет его практическое использование.
С целью повышения точности транскутанных измерений билирубина, устра-
нения калибровочных измерений, а также упрощения и удешевления процедуры 
измерения автором были разработаны бескалибровочные методы определения 
абсолютной концентрации билирубина в кожной ткани [97, 144], основанные на 
спектральных измерениях сигналов отраженного кожей излучения с простран-
ственным разрешением и регрессионном подходе к решению обратных задач оп-
тики светорассеивающих сред.
Первый метод отличается тем, что отношение сигналов отраженного кожей 
света для двух расстояний от области посылки излучения измеряют на длинах 
волн λ = 460, 500, 576 и 840 нм, а концентрацию билирубина определяют из ана-
литического выражения, связывающего ее с измеряемыми величинами. Во вто-
ром методе сигнал отраженного кожей излучения P(Lm, λ) на длинах волн λ = 460, 
500 и 660 нм измеряют не менее чем на трех расстояниях Lm (m = 0, 1, 2, …) от 
области посылки излучения, определяют отношения сигналов r(Lm, λ) = P(Lm, λ)/
P(L0, λ) при m ≥ 1 и их ЛНК, а концентрацию билирубина определяют из анали-
тического выражения, связывающего ее с ЛНК r(Lm, λ).
Предлагаемые методы, в отличие от методов [74, 142], учитывают индивиду-
альные вариации всех параметров кожи, влияющих на характеристики ее диффуз-
ного отражения, и изменение рассеивающих свойств кожи за счет контакта с ней 
прибора. Это достигается за счет использования для решения обратной задачи 
аналитических выражений, соответствующих максимально широкой вариации 
СМП кожи и характеристик ее светорассеяния. Другим важным достоинством 
предлагаемых методов является то, что они позволяют определять абсолютную 
концентрацию билирубина в коже (в мг/л), имеющую высокую степень корреля-
ции с концентрацией билирубина в крови. При этом в отличие от метода [8], по-
ложенного в основу транскутанного билирубинометра BiliCheck, предлагаемые 
методы не требуют проведения калибровочных измерений и могут быть реализо-
ваны на значительно более простой и дешевой элементной базе. Устройства, ре-
ализующие предлагаемые методы, включают набор лазерных или светодиодных 
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источников с максимумами спектров излучения, соответствующими указанным 
выше λ, оптическое волокно для доставки излучения на кожу пациента, два или 
три оптических волокна для приема отраженного кожей излучения, а также два 
или три однотипных фотоприемника, соединенных с принимающими волокнами.
Для пояснения сущности первого метода рассмотрим схему оптических из-
мерений, в которой излучение с λ = 460, 500, 529, 560, 576, 660, 760, 805, 840 нм 
посылается на кожу при помощи волокна диаметром 200 мкм, а потоки отра-
женного кожей излучения на расстояниях 0,43 и 1,06 мм от области облучения 
собираются оптическими волокнами диаметром 0,6 мм (рис. 2.2). Длина волны 
460 нм соответствует максимуму спектральной кривой поглощения билирубина; 
500, 529, 805 нм – изобестические точки Hb и HbO2 (в которых поглощение кро-
вью не зависит от степени ее оксигенации); длина волны 560, 576, 660, 840 нм 
соответствует максимальному различию молярных коэффициентов поглощения 
Hb и HbO2; 760 нм – локальный максимум коэффициента поглощения Hb.
Рассматриваемая геометрическая конфигурация волокон, выбранная на ос-
нове моделирования процессов распространения излучения в коже и исследова-
ния зависимости регистрируемых сигналов от параметров исследуемого объек-
та, позволяет достигнуть приемлемого для практики уровня полезных сигналов 
(не менее 10–4 мощности зондирующего светового пучка) при их динамическом 
диапазоне, не превышающем 104. Использование двух пространственно разне-
сенных каналов регистрации излучения позволяет устранить необходимость ка-
либровки измерительного устройства. Кроме того, вследствие малого различия 
оптических путей, проходимых светом в тонком эпидермальном слое кожи от ис-
точника до ближнего (L1 = 0,43 мм) и дальнего (L2 = 1,06 мм) принимающих во-
локон, отношение r(λ) = P(L2, λ)/P(L1, λ) соответствующих им сигналов практи-
чески не зависит от меланиновой пигментации кожи.
С точки зрения оперативности мониторинга концентрации билирубина Сbil 
в тканях кожного покрова человека представляет интерес возможность ее пря-
мого расчета по измеряемым величинам r(L). Очевидно, что детерминированной 
функциональной зависимости между Сbil и r(L) не существует, однако статисти-
ческая зависимость (множественная регрессия) может быть получена на основе 
расчетов r(L) методом Монте-Карло в рамках оптической модели кожи человека 
с варьирующимися параметрами. Будем использовать для этого модель, описан-
ную в 2.3.1, с диапазоном вариаций объемного содержания кровеносных сосудов 
в тканях дермы fbl = 0,2–2,0 %, соответствующим коже новорожденных [138], и 
диапазоном вариаций параметра β′(λ0) = 3–20 мм
–1, учитывающим двукратное 
увеличение объемного коэффициента рассеяния ткани при нажиме на нее измери-
тельного прибора. Вариации других параметров модели оставим без изменений.
Очевидно, что для определения Сbil совсем не обязательно использовать все 
девять вышеуказанных λ, поскольку некоторые из спектральных значений r(λ) 
являются линейно зависимыми и их использование при решении обратной за-
дачи практически не влияет на точность восстановления искомого параметра. 
Для выбора оптимальных длин волн оптического зондирования кожи необходи-
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мо проанализировать степень взаимозависимости спектральных значений r(λ). 
Такой анализ может быть выполнен на основе рассмотрения собственных чисел 
ковариационной матрицы (2.4), соответствующей r(λ). Для этого элементы ма-
трицы (2.4) делятся на количество точек в спектре r(λ) (в данном случае Nλ = 9). 
Каждое из собственных чисел li (i = 1, …, Nλ) полученной матрицы определяет 
относительный вклад соответствующего ему собственного вектора gi в вариа-
ции r(λ), возникающие при изменении СМП кожи. Число ЛНК определяется но-
мером наименьшего собственного числа, для которого l ri > δ 2 , где δr – погреш-
ность измерения r(λ) [108]. 
Как показывает анализ собственных чисел матрицы ковариаций рассматри-
ваемых спектральных значений r(λ), нормированной на Nλ = 9, при δr = 5 % ва-
риации r(λ) содержат не более четырех ЛНК, поскольку l4 ≈ 5,6 · 10
–3 > δr2, а 
l5 ≈ 3,8 · 10
–4 < δr2. Это означает, что при погрешности измерения r(λ), равной 
5 %, для определения Сbil не имеет смысла использовать более четырех длин 
волн оптического зондирования. Выбор оптимальных длин волн λ1, …, λ4 произ-
водился путем компьютерного перебора всех возможных комбинаций из девяти 
вышеуказанных λ и оценки погрешностей восстановления Сbil из соответствую-
щих им спектральных значений r(λ1), …, r(λ4) с использованием полиномиаль-
ной регрессии следующего вида:
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где Nλ = 4, M = 3 – степень полинома, anm – коэффициенты, которые рассчиты-
ваются методом наименьших квадратов на основе «обучающего» ансамбля реа-
лизаций Сbil и r(λ). Для исследования устойчивости регрессии (2.21) к погреш-
ностям измерения r(λ) оценка погрешности восстановления Сbil проводилась на 
основе «тестового» набора данных, в котором каждая реализация r(λ) получена 
путем 5 %-го возмущения r(λ) из «обучающего» ансамбля.
На основании описанного выше анализа выбраны следующие длины волн: 
λ1 = 460 нм, λ2 = 500 нм, λ3 = 576 нм, λ4 = 840 нм. Коэффициенты регрессии (2.21), 
соответствующие выбранным λ, приведены в табл. 2.8. Результаты восстановле-
ния Сbil из значений r(λ1), …, r(λ4), соответствующих широкой вариации СМП 
кожи, приведены на рис. 2.12. Там же указаны и коэффициенты корреляции меж-
ду точными Сbil и восстановленными Cbil
*  значениями концентрации билирубина.
Таблица 2.8
Коэффициенты anm регрессии (2.21) (a00 = –155,13)
m n1 2 3 4
1 31,603 –307,22 139,33 –13,270
2 9,6250 –93,980 43,805 –7,8947
3 0,5237 –8,0773 4,1711 –2,1366
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Рис. 2.12. Результаты замкнутых численных экспериментов по восстановлению  
концентрации билирубина в кожной ткани при наложении на r(λ) случайных  
«возмущений» в пределах δr = 0 % (а) и 5 % (б)
Разброс точек на рисунках относительно прямой C Cbil bil
* =  обусловлен, во-
первых, влиянием случайных погрешностей в значениях r(λ), а во-вторых, об-
щей вариативностью СМП кожи – объемного коэффициента рассеяния ткани 
(в том числе и за счет соприкосновения с ней измерителя), концентрации мела-
нина, капилляров с кровью, диаметра капилляров, степени оксигенации крови и 
показателя преломления приповерхностного слоя кожи. Очевидно, что чувстви-
тельность предлагаемого метода к малым изменениям концентрации билируби-
на и его устойчивость к погрешностям оптических измерений могут быть повы-
шены за счет увеличения расстояния между каналами регистрации отраженного 
кожей излучения ∆L L L= −2 1  (измерительной базы).
Во втором предлагаемом методе определения концентрации билирубина ис-
пользуются измерения не только спектральных, но и пространственных харак-
теристик диффузного отражения кожи. Известно, что измерения отраженного 
средой излучения на нескольких расстояниях от области ее облучения позволя-
ют разделять вклады рассеяния и поглощения среды в регистрируемые сигна-
лы. Если для решения обратной задачи использовать нормированные сигналы 
r(Lm, λ) = P(Lm, λ)/P(L0, λ), то для исключения влияния рассеивающих свойств 
кожи на результат восстановления ее коэффициента поглощения k(λ) необходи-
мо регистрировать отраженное кожей излучение не менее чем на трех расстоя-
ниях от области облучения. Поскольку значения k(λ), определяемые на основе 
отношений сигналов диффузного отражения для рядом расположенных каналов 
регистрации излучения, практически не зависят от меланиновой пигментации 
кожи, то при определении билирубина в максимуме его поглощения λ = 460 нм 
необходимо учесть только присутствие в коже окси- и деоксигемоглобина. Это 
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достигается с использованием длин волн 500 и 660 нм. Первая длина волны яв-
ляется изобестической точкой спектров поглощения Hb и HbO2, поэтому соответ-
ствующий ей коэффициент поглощения k(500 нм) пропорционален концентрации 
общего гемоглобина. Вторая длина волны характеризуется высоким поглощени-
ем света Hb и низким поглощением HbO2, что обуславливает высокую чувстви-
тельность коэффициента k(660 нм) к концентрации Hb.
Рассмотрим оценки точности восстановления Сbil из сигналов r(Lm, λ), со-
ответствующих схеме оптоволоконных измерений отраженного кожей света со 
следующими параметрами: L0 = 0,4 мм, L1 = 0,8 мм, L2 = 1,2 мм, диаметр всех 
волокон 0,4 мм, числовая апертура Ac = 1,0. Будем считать, что сигналы r(Lm, λn) 
(m = 1, 2; n = 1, 2, 3; λ1 = 460 нм, λ2 = 500 нм, λ3 = 660 нм), определяемые 
в моделируемом эксперименте, образуют вектор измерений r из 6 компонент 
ri = –lnr(Lm, λn), где i = m · n. 
На основе оптической модели кожи произведен расчет вектора r для 103 слу-
чайных реализаций модельных параметров, получен средний вектор измерений r  
и собственные векторы gi (i = 1, …, 6) ковариационной матрицы r (табл. 2.9), уста-
новлены регрессионные зависимости (2.5) между xp = lnСbil и проекциями r на 
пространство из векторов gi (табл. 2.10). Использование в (2.5) логарифма Сbil по-
зволяет при отсутствии погрешностей оптических измерений достичь примерно 
одинаковой погрешности восстановления данного параметра во всем диапазоне 
его значений и устранить возможность получения отрицательных значений Сbil.
Таблица 2.9
Средний вектор измерений r  и первые четыре собственных  
вектора gn ковариационной матрицы r(Lm, λn)
n m r g1 g2 g3 g4
1 1 3,2042 0,3944 0,3653 0,4669 0,4582
2 5,9413 –0,4584 –0,5236 0,0465 –0,0640
2 1 2,1906 0,3232 0,3523 –0,4657 –0,5986
2 3,9283 0,4265 –0,3936 0,5949 –0,5416
3 1 1,2945 –0,0356 0,0283 0,1018 –0,0688
2 2,3247 0,5887 –0,5590 –0,4457 0,3600
Таблица 2.10
Коэффициенты anm регрессии (2.5) при T = 4 и M = 6 (a00 = 2,6073)
n
m
1 2 3 4 5 6
1 –0,5728 0,0039 –0,0244 0,0037 0,0084 –0,0022
2 –0,4159 –0,1403 –0,0680 –0,0360 0,0142 0,0085
3 1,9278 –1,9133 2,2755 –1,6506 0,2991 0,2221
4 –1,0900 0,9080 –0,7890 0,0846 4,1607 2,7756
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Оптимальное количество ЛНК в формуле (2.5) определяется погрешностью 
измерения сигналов r(Lm, λn). Так, при δr = 0 % и T = 6 достигается предельная 
погрешность восстановления Сbil, равная 7,8 %. Однако уравнение (2.5), соответ-
ствующее T = 6, является неустойчивым к случайным отклонениям в значени-
ях r(Lm, λn), и при δr = 5 % погрешность восстановления Сbil возрастает до 22 %. 
Это связано с тем, что при δr = 5–10 % сигналы r(Lm, λn) содержат не более че-
тырех линейно независимых компонент, позволяющих восстанавливать Сbil с по-
грешностью 8,8 % при δr = 0 % и 11,3 % при δr = 5 %. Значения концентрации 
билирубина Cbil
* , восстановленные из четырех ЛНК смоделированных сигналов 
r(Lm, λn), в зависимости от соответствующих известных значений Сbil приведе-
ны на рис. 2.13.
Рис. 2.13. Результаты восстановления Сbil из четырех ЛНК смоделированных 
 сигналов r(Lm, λn) при наложении на них случайных «возмущений» в пределах  
δr = 0 (а) и 5 % (б)
Как видно, предлагаемый метод позволяет определять концентрацию били-
рубина во всем диапазоне ее возможных значений для кожи человека и сопоста-
вим по точности с биохимическими методами контроля желтухи у новорожден-
ных [145].
2.3.5. о возможностях спектроскопии 
 диффузного отражения в неинвазивной диагностике 
злокачественной меланомы
Злокачественная меланома – одна из самых распространенных и опасных 
форм рака кожи, основным предрасполагающим фактором развития которой яв-
ляется ультрафиолетовое излучение. Характерными признаками злокачественной 
меланомы являются увеличение кровоснабжения в окрестности опухоли и ано-
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мально высокая репродукция меланоцитов – клеток – производителей пигмента 
меланина. Меланоцитное образование, прорастая базальную пластинку эпите-
лия, приобретает способность по лимфатическим и кровеносным сосудам мета-
стазировать в любую часть тела, что может привести к смертельному исходу без 
раннего и адекватного лечения. В связи с этим чрезвычайно важно обнаружить 
патологический процесс на ранней стадии его развития, т. е. до разрушения гра-
ницы между эпидермисом и дермой. 
Традиционная диагностика меланомы включает обнаружение подозритель-
ных пигментированных кожных новообразований, удаление нескольких квадрат-
ных миллиметров тканевой поверхности (биопсию) и последующее лабораторное 
исследование. В настоящее время 70–80 % биопсии выполняется при доброкаче-
ственных поражениях, что приводит к лишним затратам и стрессу для пациентов. 
В связи с этим для решения задач онкологии большой интерес представляют оп-
тические методы исследования кожи, позволяющие врачу неинвазивно и опера-
тивно определять интересующие параметры подозрительного новообразования 
и тем самым сократить использование традиционной биопсии.
Рассмотрим возможность использования спектроскопии ДО с пространствен-
ным разрешением и регрессионного подхода к интерпретации данных оптиче-
ских измерений для определения СМП кожи, характеризующих злокачественную 
меланому. К последним относятся концентрация и эффективный размер рассе-
ивателей кожи, содержание меланина и гемоглобина в тканях дермы. Согласно 
многочисленным литературным данным [5, 9, 12, 13, 16, 26, 124] эти параметры 
имеют различные значения для нормальной и опухолевой ткани и поэтому мо-
гут использоваться для дифференциации кожных новообразований и обнаруже-
ния раковых опухолей. Кроме того, как было отмечено выше, сам факт наличия 
меланина в дерме может служить индикатором меланомы.
Схема моделируемого эксперимента изображена на рис. 2.2. Будем полагать, 
что для зондирования кожи используются коммерчески доступные лазерные источ-
ники с длинами волн 578, 625, 660, 760, 800, 940 нм. Доставка излучения на кожу 
осуществляется посредством волокна диаметром 0,2 мм, регистрация рассеянно-
го кожей излучения выполняется при помощи волокон диаметром также 0,2 мм, 
расположенных на расстояниях L = 0,23; 0,46; 0,69; 0,92; 1,15; 1,38 мм от центра 
освещающего волокна. При этом рассеянное излучение с λ ≥ 625 нм регистриру-
ют во всех пространственных каналах, а с λ = 578 нм – только в каналах с L = 0,23; 
0,46; 0,69 мм (что связано с сильным поглощением света с λ < 600 нм меланином 
и гемоглобином). Аналитические выражения, связывающие ЛНК измеряемых сиг-
налов с искомыми параметрами кожи, как и ранее, будем получать путем моде-
лирования процесса переноса излучения в коже при широкой вариации ее СМП.
Оптическая модель кожи при меланоме
Модель кожи, рассмотренная в 2.3.1, построена на основе обобщения мно-
гочисленных литературных данных для здоровых и патологически измененных 
участков кожной ткани и может с успехом использоваться в оптической диагно-
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стике ряда заболеваний. Между тем данная модель предполагает наличие мела-
нина в эпидермисе и его полное отсутствие в дерме, что не всегда выполняется 
при злокачественной меланоме. Кроме того, для описания спектра транспортного 
коэффициента рассеяния ткани β′(λ) в ней используется аппроксимаций (2.17) с 
параметрами pMie и x, не имеющими размерности и ясного физического смысла. 
В задачах определения концентраций хромофоров ткани (гемоглобина, билиру-
бина и т. д.) по характеристикам ее ДО использование таких аппроксимаций яв-
ляется оптимальным вариантом. Однако для диагностики опухолей, структурные 
параметры которых могут существенно отличаться от аналогичных параметров 
здоровых тканей, более предпочтительно описывать спектр β′(λ) при помощи 
параметров спектрально-эквивалентных рассеивающих частиц, имеющих яс-
ную физическую интерпретацию и характеризующих структуру ткани. В каче-
стве таких параметров, например, могут выступать счетная концентрация и раз-
мер частиц, обладающих таким же спектром β′(λ), как и реальные рассеиватели 
ткани. И наконец, следует отметить, что для более точного определения струк-
турных параметров обескровленной ткани следует, помимо всего прочего, при-
нимать во внимание и вариации параметров ее поглощения. В связи с вышеска-
занным для моделирования процесса переноса излучения в коже при меланоме 
будем использовать следующую модель.
Коэффициенты поглощения эпидермиса ke (мм
–1) и дермы kd (мм
–1) модели-
руются как линейные комбинации коэффициентов поглощения обескровленной 
ткани ktis (мм
–1), меланина km (мм
–1), оксигемоглобина kHbO2  (мм
–1/(г/л)), деок-
сигемоглобина kHb (мм
–1/(г/л)) и воды kw (мм
–1):
 k k f k f ke tis m e m w,e wλ λ λ λ( ) = ( ) + ( ) + ( ), , (2.22)
 
k k f k f k
F S k S k
d tis m,d m w,d w
tHb HbO H
λ λ λ λ
λ
( ) = ( ) + ( ) + ( ) +
+ ⋅ ( ) + −( ) ⋅
2
1 b λ( )  ,  (2.23)
где fm,e, fw,e и fm,d, fw,d – объемные концентрации меланина (m) и воды (w) в эпи-
дермисе (e) и дерме (d); FtHb – концентрация общего гемоглобина в тканях дермы 
(г/л), S – степень оксигенации крови. Следует отметить, что в действительности 
меланин содержится только в верхней части дермы, влияющей на обратно рас-
сеянное излучение. В более глубоких слоях дермы меланин отсутствует, однако 
эти слои практически не влияют на световой режим среды.
Коэффициент поглощения обескровленной ткани в окне прозрачности био-
логических тканей (λ = 600–900 нм) монотонно убывает с увеличением λ [13, 
121, 122, 132]. Его спектральная зависимость хорошо аппроксимируется следу-
ющей функцией:
 k k Atis tisλ λ λ λ( ) = ( ) − −( ) 0 0exp , (2.24)
где λ0 = 632 нм; ktis(λ0) и A – варьируемые параметры.
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Рассеивающие свойства кожи определяются в основном дермой (а именно, 
входящими в ее состав коллагеновыми волокнами и внутритканевой жидкостью), 
поскольку ее толщина составляет 95 % толщины кожи человека, а коэффициенты 
рассеяния эпидермиса и дермы сравнимы по величине [123, 130]. В связи с этим 
будем полагать, что объемные коэффициенты рассеяния β и факторы анизотро-
пии рассеяния g эпидермиса и дермы не различаются между собой. Для систе-
мы независимых полидисперсных рассеивателей с показателем преломления n 
(относительно окружающей среды) параметры β и g рассчитываются при помо-
щи известных интегральных соотношений [15, 67, 119]:
 β λ λ( ) = ( ) ( )∫N C x n f x dx
x
x
s s , , ,
min
max
  (2.25)
 g g x n C x n f x dx C x n f x dx
x
x
x
x
λ λ λ λ( ) = ( ) ( ) ( ) ( ) ( )∫ , , , , , ,
min
max
min
m
s s
ax∫ , (2.26)
где x – диаметр условной сферической частицы, обладающей таким же объемом, 
что и реальный рассеиватель; f(x) – функция распределения частиц по разме-
рам; Ns – счетная концентрация частиц (число частиц в единице объема среды); 
C x ns , , λ( )  и g x n, , λ( ) – оптическое сечение рассеяния и фактор анизотропии 
рассеяния одиночной частицы. Для расчета функций C x ns , , λ( )  и g x n, , λ( )  ис-
пользуется математический аппарат теории Ми [67].
Спектральные зависимости показателей преломления эффективных рассеи-
вателей кожи ns и окружающего их вещества (внутритканевой жидкости) n0 опи-
сываются эмпирическими выражениями [123]:
 ns ( ) , , , ,λ λ λ λ= + ⋅ ⋅ − ⋅ ⋅ + ⋅ ⋅− − −1 439 1 588 10 1 480 10 4 390 104 2 9 4 13 6, (2.27)
 n0
3 2 8 4 13 61 351 2 134 10 5 789 10 8 155 10( ) , , , , .λ λ λ λ= + ⋅ ⋅ + ⋅ ⋅ − ⋅ ⋅− − −  (2.28)
Для учета отражения света от поверхности кожи (как падающего на нее из-
вне, так и диффузно отраженного ее внутренними слоями) показатель прелом-
ления ее приповерхностного слоя nsk будем варьировать в диапазоне 1,4–1,5.
Для аналитического описания спектра размеров рассеивателей используется 
гауссово распределение со средним размером x0 и дисперсией σ [12, 15, 16, 119]:
 f x
x x( ) = − −( )



1
2 2
0
2σ pi σ
exp . (2.29)
Нижняя граница спектра размеров xmin = 0,02 мкм соответствует размеру 
мельчайших рассеивателей кожи, таких как лизосомы и пероксисомы, верхняя 
xmax = 3,0 мкм – размеру волокон соединительной ткани.
Диапазоны вариаций модельных параметров, выбранные на основании лите-
ратурных данных [5, 7, 9, 12, 13, 16, 26, 30, 119, 121–124, 127, 132, 135] для нор-
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мальной и опухолевой тканей приведены в табл. 2.11. При расчете оптических 
параметров ткани для задания параметра Ns используется транспортный коэф-
фициент рассеяния β′ на длине волны λ0 = 632 нм, что автоматически исключает 
возможность выхода β′ из диапазона его возможных значений. Параметр Ns при 
заданных значениях β′(λ0), x0 и σ рассчитывается по формулам (2.25) и (2.26). 
Таблица 2.11
Диапазоны вариаций параметров оптической модели кожи
Параметр Диапазон Параметр Диапазон
nsk 1,4–1,5 fw,e 0,1–0,4
ktis(λ0), мм
–1 0,02–0,08 fw,d 0,2–0,8
A, нм–1 0,001–0,01 fm,e · Le, мкм 1–20
β′(λ0), мм
–1 1,5–5,0 fm,e / fm,d 2–50
x0, мкм 0,02–1,5 FtHb, г/л 0,6–28
σ, мкм 0,05–0,12 S, % 40–99
Расчет сигналов r(L, λ), соответствующих моделируемому эксперименту, 
выполнен для 103 случайных реализаций модельных параметров, что, как бу-
дет показано ниже, является достаточным для получения статистически значи-
мых результатов.
Анализ погрешностей восстановления СМП кожи
Результаты замкнутых численных экспериментов по восстановлению СМП 
кожи показывают, что при δr ≤ 5 % для решения обратной задачи оптимально ис-
пользовать 8 собственных векторов ковариационной матрицы сигналов r(L, λ). 
Использование большего количества собственных векторов практически не при-
водит к увеличению точности восстановления параметров кожи, делая в то же 
время решение обратной задачи более чувствительным к погрешностям оптиче-
ских измерений.
О точности восстановления СМП кожи в условиях их общей вариативно-
сти и при погрешности измерений сигналов r(L, λ), равной 2 %, можно судить 
по представленным на рис. 2.14 гистограммам. Рассматривались следующие па-
раметры: счетная концентрация рассеивателей Ns (мм
–3), объемное содержание 
меланина fm,d (%) и концентрация общего гемоглобина FtHb (г/л) в тканях дермы, 
эффективный размер x32 (мкм) полидисперсных рассеивателей ткани, представ-
ляющий собой отношение второго и третьего моментов их функции распреде-
ления по размерам:
x f x x dx f x x dx
x
x
x
x
32
3 2
= ( ) ( )∫ ∫
min
max
min
max
.
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Рис. 2.14. Сопоставление истинных и предсказанных с использованием формул  
(2.3), (2.5) значений СМП кожи для «тестового» набора данных,  
соответствующего δr = 2 %
На гистограммах изображены предсказанные с использованием формул (2.4), 
(2.5) значения СМП в зависимости от их известных значений для смоделирован-
ного набора данных. Средние относительные погрешности восстановления па-
раметров – δNs = 24 %, δx32 = 6,2 %, δFtHb = 8,5 %, δfm,d = 9,1 %. К сожалению, 
в настоящее время затруднительно ответить на вопрос, как сильно различают-
ся значения СМП для нормальной и опухолевой тканей и насколько значимы 
эти различия по отношению к вышеуказанным погрешностям. Так, по данным 
[124] содержание общего гемоглобина в опухолевой ткани молочной железы 
превосходит аналогичное значение для нормы в 1,9 раза. Для слизистой оболоч-
ки толстой кишки Ns = 9,2 · 10
8 мм–3, x32 = 0,56 мкм в норме и Ns = 3,5 · 10
8 мм–3, 
x32 = 0,94 мкм при онкологическом заболевании [9]. Значение параметра x32, со-
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гласно данным [16], составляет 0,49 мкм для нормальной кожи и 0,67 мкм для ме-
ланомы. Как видно, эти различия находятся в пределах чувствительности пред-
лагаемого метода. Однако эти данные носят исключительно частный характер 
и не могут использоваться для дифференциации доброкачественных и злокаче-
ственных новообразований. По-видимому, все определяемые на основе разрабо-
танного метода параметры кожи должны рассматриваться в комплексе, а их зна-
чимость для решения задач дифференциации кожных новообразований и ранней 
диагностики раковых опухолей должна устанавливаться путем клинических ис-
пытаний на различных группах пациентов.
Следует отметить, что регрессионный метод позволяет надежно определять 
концентрации меланина в дерме fm,d, превышающие 0,1 %, и концентрации обще-
го гемоглобина FtHb, превышающие 0,5 г/литр. При этом определяемые концен-
трации fm,d и FtHb практически не подвержены искажающему влиянию пигмен-
тации и других факторов тонкого верхнего слоя кожи (эпидермиса), что делает 
предлагаемый метод идеальным для выявления патологических процессов, со-
провождающих злокачественную меланому. Наличие меланина в дерме, а также 
различное содержание гемоглобина в подозрительном новообразовании и окру-
жающей ее нормальной ткани может помочь отличить доброкачественные пора-
жения от злокачественных [26, 117], а значит, предлагаемый метод может позво-
лить сократить использование болезненной для пациента инвазивной биопсии и 
снизить затраты на ее проведение. Отсутствие необходимости калибровки изме-
рительного устройства, реализующего данный метод, повышает надежность ре-
зультатов измерений и облегчает его практическое использование.
2.4. аНалИТИЧЕскИЕ МЕТоДы спЕкТроскопИИ 
ДИффузНоГо оТражЕНИя
Изложенный выше регрессионный подход к количественному анализу харак-
теристик светорассеяния биологических тканей позволит с успехом решать ши-
рокий круг практически значимых задач и обладает рядом важных достоинств. 
Во-первых, он позволяет в реальном масштабе времени обрабатывать экспери-
ментальные данные и вести непрерывный мониторинг СМП ткани, например во 
время хирургических операций, терапевтических процедур или в ходе проведения 
эндоскопического обследования. Во-вторых, регрессионный метод дает возмож-
ность определять искомые параметры ткани в тех случаях, когда объем экспери-
ментальных данных не достаточен для использования строгих математических 
методов решения некорректных обратных задач. Примерами того служат предло-
женные автором методы определения концентрации гемоглобина и билирубина 
в тканях кожного покрова человека. И наконец, интерпретация эксперименталь-
ных данных на основе предварительно построенных регрессионных зависимо-
стей не требует привлечения сложных алгоритмов и компьютерных программ, 
что позволяет существенно упростить блок обработки измеряемых сигналов.
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В то же время регрессионный метод не позволяет выполнять тонкий анализ 
характеристик светорассеяния ткани, например выявлять в них особенности, обу-
словленные малыми вариациями компонентного состава крови. В частности, это 
относится к содержанию дисгемоглобинов в крови (карбокси-, мет- и сульфге-
моглобина), спектры поглощения которых существенно перекрываются с анало-
гичными спектрами основных форм гемоглобина (окси- и деоксигемоглобина). 
Малые вариации спектра ДО ткани, обусловленные вариациями гемоглобинно-
го состава, в значительной степени усредняются по статистическому материа-
лу, используемому для получения регрессий, что делает регрессионный метод 
слабо чувствительным к концентрации каждой конкретной формы гемоглобина 
в условиях их общей вариативности. В этих условиях значительно более высо-
кая точность оценки искомых параметров может быть достигнута путем изме-
рений спектра ДО ткани с высоким спектральным разрешением и последующе-
го решения обратной задачи, заключающейся в моделировании теоретического 
спектра по отношению к экспериментальному путем подбора модельных пара-
метров. Высокое спектральное разрешение обеспечивает устойчивость обратной 
задачи к погрешностям оптических измерений и устраняет неоднозначность ее 
решения в рамках используемой модели биоткани. Сложность здесь заключает-
ся в адекватном теоретическом расчете характеристик ДО ткани. Расчет оптиче-
ских сигналов, измеряемых при помощи волоконно-оптических датчиков, осу-
ществляется с использованием ДП теории переноса излучения [18], метода МК 
[21] или заранее построенных look-up таблиц (расчетных или эмпирических) [36, 
146]. ДП далеко не всегда обеспечивает требуемую точность и накладывает ряд 
ограничений на геометрию схемы измерений рассеянного тканью излучения и 
используемый спектральный диапазон. Метод МК не имеет подобных ограни-
чений и позволяет рассчитывать пространственные характеристики световых 
полей в среде с учетом ее многослойного строения, конечного размера падаю-
щего пучка и отражения света от границ среды. Однако при всех неоспоримых 
достоинствах метода МК он требует больших затрат машинного времени, что 
существенно затрудняет его практическое использование. Сокращение времени 
расчетов может быть достигнуто путем сохранения результатов базовых вычис-
лений в таблицах, к которым в последующем может быть осуществлен быстрый 
доступ. Часто подобные таблицы получают на основе измерений профиля рас-
сеянного назад излучения для множества калибровочных образцов с известны-
ми оптическими параметрами (ОП) [13, 36]. Известны также различные анали-
тические выражения, аппроксимирующие расчетные или эмпирические look-up 
таблицы [11, 13, 16, 138]. При этом предполагается, что детектируемые сигналы 
зависят лишь от двух оптических параметров среды – коэффициента поглоще-
ния k и транспортного коэффициента рассеяния β′. В то же время известно, что 
потоки рассеянного излучения, регистрируемые на расстояниях от точки осве-
щения ρ = −0 3 10, l ltr tr , где l ktr = + ′( )−β 1  – средняя транспортная длина пробе-
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га фотона, зависят также от параметра γ = −( ) −( )1 11 2g g  [103], где g1 и g2 – со-
ответственно первый и второй моменты индикатрисы рассеяния среды. Кроме 
того, диффузный свет, прежде чем дойти от источника к приемнику, многократ-
но переотражается между внутренними слоями и поверхностью среды. Соответ-
ствующий коэффициент отражения зависит от показателя преломления среды n 
и для диапазона n = 1,35–1,50, типичного для большинства биотканей, составля-
ет примерно 50–60 % [147]. Очевидно, что это обстоятельство не может не про-
являться в детектируемых сигналах. Кроме того, большинство биотканей состо-
ят из нескольких слоев с различающимися ОП и геометрическими толщинами, 
поэтому интерпретация сигналов их ДО в рамках модели однородной среды не 
всегда правомерна. Очевидно, что узкая область применимости известных ана-
литических моделей переноса света в ткани, невозможность учета слоистости 
ткани, вариаций ее фактора анизотропии рассеяния и показателя преломления 
не позволяют проводить корректное сравнение теоретических расчетов с экспе-
риментальными данными и существенно влияют на точность оптической диа-
гностики параметров ткани.
В настоящей работе представлены аппроксимирующие функции для ана-
литического расчета спектрально-пространственных характеристик ДО кожи и 
слизистых оболочек в зависимости от их оптических и структурных параметров; 
проведен численный анализ эффективности использования полученных функций 
в оптической диагностике СМП биотканей; предложены методы неинвазивного 
определения содержаний окси-, деокси-, карбокси-, мет-, и сульфгемоглобина в 
крови; показана возможность экспресс-диагностики компонентного состава ге-
моглобина и СМП кожи без контакта измерителя с телом пациента.
2.4.1. аналитические выражения для характеристик  
диффузного отражения кожи
С целью повышения точности количественного анализа эксперименталь-
ных данных и уменьшения времени анализа нами получены простые аналити-
ческие выражения, позволяющие в явном виде рассчитывать спектрально-про-
странственные характеристики ДО двухслойной среды, моделирующей кожную 
ткань, с точностью метода МК. Рассматривались следующие характеристики 
среды: 1) коэффициент диффузного отражения (КДО) R, представляющий со-
бой отношение диффузно отраженного средой потока к падающему на нее пото-
ку; 2) оптическое ослабление E = P0 / P(L), где P0 – мощность коллимированного 
света, падающего на среду; P(L) – мощность диффузного излучения, выходящего 
с площадки на поверхности среды на расстоянии L от области падающего света; 
3) разности световых сигналов ∆P P L P L= ( )ln ( ) ( )0 , собираемых с площадок ре-
гистрации на поверхности среды, расположенных на расстояниях L0 и L от обла-
сти посылки возбуждающего излучения. Аналитические выражения для данных 
характеристик получены путем аппроксимации результатов их численных рас-
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четов методом МК при широкой вариации оптических параметров среды. Для 
этого использовалась оптическая модель кожи [12], подробно описанная в 2.3.1. 
Алгоритм получения аппроксимирующих функций для характеристик ДО 
кожи можно представить в следующем виде. Генерировались случайные значения 
модельных параметров из диапазонов их вариаций, приведенных в табл. 2.4. Дан-
ные диапазоны выбраны на основании многочисленных литературных данных и 
полностью охватывают реально возможные значения СМП нормальной и патоло-
гически измененной кожи с умеренной пигментацией (по классификации [132]). 
При каждой реализации модельных параметров по формулам (2.15) – (2.20) про-
изводился расчет коэффициентов поглощения эпидермиса ke(λ) и дермы kd(λ), а 
также транспортного коэффициента рассеяния ткани β′(λ) на 30 длинах волн из 
спектральной области 450–800 нм. В качестве индикатрисы рассеяния ткани ис-
пользовалась функция Хеньи – Гринштейна (2.10) с эмпирическим параметром 
анизотропии (2.16). Параметры светорассеяния обоих слоев полагались одина-
ковыми в силу малой оптической толщины эпидермиса и его незначительного 
вклада в обратное рассеяние падающего на кожу света. В соответствии с получен-
ными значениями ОП ткани nsk, Le, ke(λ), kd(λ), β′(λ) и g(λ) методом МК рассчиты-
вались КДО ткани R и радиальные распределения потока диффузного излучения 
S(ρ), отражаемого тканью на расстоянии ρ от точки освещения, при освещении 
ткани по нормали единичным потоком. Зная распределение S(ρ), нетрудно рас-
считать оптическое ослабление E, соответствующее любой осветительной и при-
емной площадкам на поверхности кожи. Для круговых осветительной и прием-
ной площадок с радиусами rd и rc соответственно, расстояние между центрами 
которых L, ослабление E можно рассчитать в виде свертки:
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где ρ и x – переменные интегрирования, l L x= − . Сигналы ΔP очевидным об-
разом связаны с E(L), как ∆P E L E L= ( )ln ( ) ( )0 . Таким образом, был смодели-
рован ансамбль из 103 реализаций E и ΔP, соответствующих конкретной геоме-
трии эксперимента (см. ниже). Спектральные значения ОП и соответствующих 
им характеристик ДО кожи объединены в один общий ансамбль, охватываю-
щий следующие диапазоны: nsk = 1,4–1,5; De = 0,05–1,50 мм; ke = 0,09–18 мм
–1, 
kd = 0,02–3,0 мм
–1; β′ = 0,5–8 мм–1; β′/ke = 0,15–35; β′/kd = 0,7–150; R = 0,01–0,57 
(диапазоны E и ΔP зависят от геометрической схемы измерений). На основе по-
лученных данных проводился поиск аналитических выражений, аппроксимиру-
ющих зависимости R, E и ΔP от параметров nsk, De, ke, kd, β′ и g. Такой подход 
к получению «обучающих» данных позволяет учесть физическую обусловлен-
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ность ОП кожи и соотношения между ними, характерные для рассматриваемо-
го спектрального диапазона, а также исключить не встречающиеся в реально-
сти комбинации ОП.
Как показывают расчеты КДО кожи при различных углах θ падения на нее 
излучения, вариации θ в пределах 0–30° практически не сказываются на вели-
чине КДО. Таким образом, при не очень больших углах падения излучения КДО 
кожи определяется только ее оптическими и структурными параметрами. В со-
ответствии с принципом оптического сложения слоев [22, 135] общее выраже-
ние для КДО двухслойной среды имеет вид
 R
f f R
f R
=
−( ) −( )
−
1 1
1
12
12
*
* * , (2.31)
где f n n= −( ) +( )1 12 2sk sk  – коэффициент отражения нормально падающего 
пучка света от поверхности среды; f *  – коэффициент отражения поверхности 
среды, освещенной диффузным потоком изнутри, зависимость которого от по-
казателя преломления среды nsk, как показано в работе [147], с высокой точно-
стью описывается полиномом
 f n n n* , , , ,= − + + +− −1 4399 0 7099 0 6681 0 06362 1sk sk sk ;  (2.32)
R12 и R12
*  – коэффициенты отражения двухслойной среды без учета внешней гра-
ницы при направленном и диффузном освещении соответственно. В выражении 
(2.31) учитывается, что световые потоки, многократно отраженные от внутренней 
границы среды, образуют бесконечно убывающую геометрическую прогрессию 
со знаменателем f R* *12 . Коэффициенты R12 и R12
*  представлены автором в виде 
произведения оптического пропускания эпидермиса и дермы:
 R k D k D12 1 2= −{ } −{ }exp expe d , (2.33)
 R k D k D12 1 2
* * *exp exp= −{ } −{ }e d , (2.34)
где D1 и D2 – «эффективные» пути, проходимые светом в эпидермисе и дерме с 
учетом его многократного рассеяния и переотражения между данными слоями, 
при направленном освещении кожи; D1
*  и D2
*  – то же самое, но при диффузном 
освещении кожи. Расчет D1 и D2 выполняется по формулам:
 D D D a
k
b
D
m
m
m
m
m
1
1
3
= +
′



 +







=∑α β δe e
e e
d
, (2.35)
 D c
k
d
D
m
m
m
m
m
2
1
3
= +
′



 +







=∑γδ δ β δd d
d e
d
, (2.36)
99
где δ βd d d= + ′( )1 3k k  – глубина проникновения света в дерму (в диффузион-
ном приближении); α, γ, am, bm, cm и dm – коэффициенты, полученные путем ап-
проксимации численных расчетов R (табл. 2.12). Аналогичные выражения, но с 
другими коэффициентами ( α∗  γ∗ , am* , bm* , cm
* , dm
* ), используются и для вели-
чин D1
* , D2
*  (табл. 2.13).
Таблица 2.12
Коэффициенты аппроксимационных формул для D1 и D2
m am bm cm dm
1 –0,2113 –0,2852 2,1706 –2,9394
2 0,0454 –2,3016 –0,4702 3,4548
3 –0,0038 1,6987 –0,1525 –2,3147
           П р и м е ч а н и е: α = 2,6774, γ = 5,0046.
Таблица 2.13
Коэффициенты аппроксимационных формул для D1
*  и D2
*
m am
* bm
* cm
* dm
*
1 0,3576 9,0946 4,1821 –11,5106
2 –0,2002 –24,2959 –8,7959 11,0631
3 0,0281 15,5773 5,4954 –3,8394
            П р и м е ч а н и е: α* = 3,7608, γ* = 4,3750.
Значения КДО кожи, рассчитанные методом МК – RMK и по приведенным выше 
формулам – R(λ), сопоставлены на рис. 2.15. Как видно, полученные формулы с 
высокой точностью аппроксимируют результаты численных расчетов КДО. Сред-
няя погрешность аппроксимации RMС(λ) составляет δR ≈ 0,65 %. Полученные ап-
Рис. 2.15. Сопоставление КДО двухслойной 
среды, моделирующей кожную ткань, рассчи-
танных методом МК (ось абсцисс) и по фор-
мулам (2.31) – (2.36) (ось ординат)
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проксимирующие функции составляют основу аналитического метода расчета КДО 
кожи, позволяющего при известных значениях структурных и оптических пара-
метров кожи в явном виде рассчитывать ее КДО, причем с точностью метода МК.
Ослабление E сигнала в коже сложным образом зависит от ее оптических и 
структурных параметров, поэтому аналитический вид функции, аппроксимирую-
щей эту зависимость, неоднозначен. Кроме того, оно также зависит от геометриче-
ских параметров эксперимента, что еще больше усложняет задачу выбора подхо-
дящих аппроксимирующих выражений. В связи с этим поиск аппроксимирующих 
выражений осуществлялся в классе полиномиальных функций следующего вида:
 ln ..., , ,E a a y a ym
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m
n m n
m
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= =
∑ ∑0 0 1 1
1
3
1
3
s s s , (2.37)
где s – вектор геометрических параметров волоконно-оптического датчика; yi 
(i = 1, …, n) – структурные и оптические параметры кожи, а также производные 
от них величины; ai, m(s) – коэффициенты, которые рассчитываются методом наи-
меньших квадратов, как
 a Y Y Y r= ( )−T T1 , (2.38)
где a – вектор искомых коэффициентов; r – вектор, состоящий из K случайных 
реализаций lnE(s ), смоделированных методом МК при заданных параметрах s; 
Y = ( )Yk j,  – матрица размером K n× +( )1 3  с элементами Yk ,1 1= , Y yk j k i m, ,= ( ) , 
где yk i,  – k-я реализация параметра yi (k = 1, …, K), j i m= + −( ) +1 3 1 . Удобство 
использования полиномов (2.36) состоит в том, что они позволяют оценить зна-
чимость любого параметра кожи в общей изменчивости ее оптического пропу-
скания и тем самым выбирать оптимальные комбинации параметров, соответ-
ствующие минимальной погрешности аппроксимации. В результате поиска таких 
комбинаций автором было получено аналитическое выражение, позволяющее при 
любой геометрии эксперимента аппроксимировать зависимость ослабления све-
та в коже от ее оптических и структурных параметров:
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где зависимость ai, m от параметров s для краткости опущена.
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Будем полагать что свет, падающий на кожу, создает на ней пятно освещения 
диаметром 400 мкм, а отраженное кожей диффузное излучение регистрируется с 
круговой площадки диаметром 400 мкм, расположенной на расстоянии 430 мкм 
от пятна освещения. Такая геометрия схемы посылки и регистрации излучения 
соответствует волоконно-оптическим датчикам, серийно выпускаемым рядом 
производителей, и широко используется на практике [16, 148, 149]. Коэффици-
енты выражения (2.39), соответствующие рассматриваемой геометрии измере-
ний, приведены в табл. 2.14. Ослабления сигналов, рассчитанные методом МК 
(EMC) и по аппроксимационной формуле (E), отличаются в среднем на 0,85 %, 
коэффициент корреляции между EMC и E составляет 0,9998.
Таблица 2.14
Коэффициенты аппроксимационной формулы (2.39)
(i, m) ai,m (i, m) ai,m (i, m) ai,m
(1, 1) –0,5845 (5, 1) –10,785 (9, 1) –1,1647
(1, 2) 0,1205 (5, 2) 26,881 (9, 2) 0,2458
(1, 3) –0,0074 (5, 3) –19,757 (9, 3) –0,0162
(2, 1) –0,0193 (6, 1) 0,2185 (10, 1) –2,4387
(2, 2) 0,0037 (6, 2) –0,0150 (10, 2) 1,0495
(2, 3) –0,0002 (6, 3) 0,0019 (10, 3) –0,1722
(3, 1) 1,3624 (7, 1) 5,8379 (11, 1) 3,7004
(3, 2) –0,3327 (7, 2) –1,8591 (11, 2) –5,1912
(3, 3) 0,0410 (7, 3) 1,1101 (11, 3) 2,0525
(4, 1) 10,512 (8, 1) 9,3417 (12, 1) –8,8913
(4, 2) –2,7548 (8, 2) –34,946 (12, 2) 23,444
(4, 3) –3,5737 (8, 3) 58,744 (12, 3) –27,775
Коэффициенты ai, m, указанные в табл. 2.14, соответствуют конкретной гео-
метрии эксперимента, однако аналогичные коэффициенты можно получить и для 
другой схемы измерения. Так, для круглых областей подвода и детектирования 
света диаметром 400 мкм, центры которых разнесены на расстояние L = 0,86 мм, 
формула (2.39) позволяет аппроксимировать результаты численных расчетов EMC 
с погрешностью 2,1 %. При L = 1,29 мм аналогичная погрешность составляет 
3,4 %. Увеличение погрешности аппроксимации с ростом L связано со статисти-
ческим «шумом» метода МК, возрастающим с увеличением расстояния от точ-
ки ввода фотонов в среду.
На первый взгляд может показаться, что формула (2.39) может также исполь-
зоваться и для расчета разностных сигналов, детектируемых на различных рассто-
яниях от области посылки возбуждающего излучения, как ∆P E L E L= ( )ln ( ) ( )0  . 
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Однако, как показывает анализ точности такой аппроксимации, при некоторых 
значениях оптических параметров кожи погрешность соответствующего ей ана-
литического расчета ΔP может превышать 100 % в сравнении с методом МК. При-
чиной этому служат различные зависимости E и ΔP от оптических и структур-
ных параметров кожи. Так, ослабление света в коже определяется оптическими 
параметрами среды на всем пути, проходимом светом от источника к приемни-
ку. В то же время отношение световых сигналов зависит от разности оптических 
путей света Δl для двух приемников излучения. Световые потоки, регистриру-
емые близко расположенными приемниками (~ 1 мм), проходят примерно оди-
наковый путь в эпидермисе и различные пути в дерме. В результате величина 
Δl и отношение соответствующих ей световых сигналов определяются преиму-
щественно оптическими параметрами дермы (см. рис. 2.10). В связи с вышеска-
занным для более точного аналитического расчета сигналов ΔP необходимо ис-
пользовать иное выражение. Такое выражение было получено в виде полинома 
(2.37) на основе «обучающего» набора данных. Путем перебора различных ком-
бинаций yi и оценки соответствующих им погрешностей аппроксимации зави-
симости ΔP от параметров nsk, De, ke, kd, β′ и g (при различных значениях L и L0) 
автор пришел к следующему выражению:
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где ai, j – коэффициенты, зависящие от диаметров осветительной и приемных 
площадок, а также от расстояний между ними.
Для демонстрации точности аналитического описания сигналов ΔP выраже-
нием (2.40) рассмотрим схему оптоволоконных измерений ДО кожи, в которой 
возбуждающее излучение посылается на кожу посредством волокна с диаметром 
0,4 мм, а на расстояниях L0 = 0,4 мм и L = 0,8; 1,2; 1,6; 2,0 мм от него располага-
ются принимающие волокна также с диаметром 0,4 мм. В силу диффузного ха-
рактера излучения, выходящего из кожи, принимающие волокна с одинаковым 
диаметром и числовыми апертурами обладают примерно одинаковой собиратель-
ной способностью, поэтому разностные сигналы ΔP практически не зависят от 
апертур волокон. Это обстоятельство позволяет при расчете ΔP методом МК учи-
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тывать все фотоны, вылетающие из кожи в пределах площади сечения прини-
мающих волокон. Как следует из формулы (2.1), использование для приема рас-
сеянного излучения волокон с различными апертурами приводит к зависимости 
разностных сигналов от параметра ln ( ) ( )G L G L0( ) , который при их аппрокси-
мации выражением (2.40) будет сказываться только на значении коэффициента 
a0,0. Коэффициенты выражений (2.40), аппроксимирующих зависимость сигна-
лов ΔP в рассматриваемой схеме оптоволоконных измерений от оптических и 
структурных параметров кожи, приведены в табл. 2.15.
Таблица 2.15
Коэффициенты аппроксимационной формулы (2.40)
ai,m L = 0,8 мм L = 1,2 мм L = 1,6 мм L = 2,0 мм
a0,0 1,0922 2,2355 5,1280 7,4089
a1,1 –4,2583 –9,2876 –25,087 –41,257
a1,2 8,4001 18,532 53,489 90,046
a1,3 –5,8528 –12,919 –38,953 –66,394
a2,1 0,3379 2,2383 3,4116 3,6764
a2,2 0,3286 0,2038 0,2091 0,1306
a2,3 –0,0324 –0,0272 –0,0323 –0,0273
a3,1 2,1506 4,3171 6,4204 6,6629
a3,2 –0,3353 –0,6176 –0,7583 –0,9064
a3,3 0,0433 0,0733 0,0573 0,0847
a4,1 –0,0029 –0,0059 –0,0085 –0,0080
a4,2 0,0000 0,0001 0,0001 0,0001
a4,3 0,0000 0,0000 0,0000 0,0000
a5,1 0,2843 –2,1920 –3,8625 –4,2942
a5,2 –1,0894 –0,8558 –0,8779 –0,6552
a5,3 0,1808 0,1700 0,1984 0,1733
a6,1 2,3292 3,3784 3,9663 3,8336
a6,2 –1,7089 –3,6423 –5,6315 –5,2235
a6,3 0,5995 1,3306 2,4513 2,3193
a7,1 –3,1959 –5,4355 –6,1119 –5,3134
a7,2 10,140 24,088 37,047 31,308
a7,3 –46,446 –107,31 –176,97 –168,92
a8,1 –1,6971 –1,6470 –1,4196 –1,1757
a8,2 0,8526 0,6163 0,4179 0,3072
a8,3 –0,1995 –0,2018 –0,1782 –0,1426
a9,1 1,1242 0,1734 –2,1484 –1,9102
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ai,m L = 0,8 мм L = 1,2 мм L = 1,6 мм L = 2,0 мм
a9,2 8,5409 19,046 33,131 33,004
a9,3 –4,4052 –9,7175 –16,305 –16,188
a10,1 0,7825 1,9913 4,6582 4,0336
a10,2 1,8356 1,6340 –5,3062 –4,5012
a10,3 –0,6648 –0,1701 7,5429 7,3060
a11,1 –0,9345 –1,0498 –0,9985 –0,9786
a11,2 0,3086 0,4248 0,4517 0,4260
a11,3 –0,0293 –0,0461 –0,0518 –0,0488
a12,1 –1,1265 –2,1669 –2,8122 –2,7973
a12,2 –2,2852 –2,6132 –1,5850 –1,3049
a12,3 0,1010 –0,9405 –4,3213 –4,7397
Значения сигналов ΔP при L = 0,8 и 1,2 мм (L0 = 0,4 мм), характерные для 
спектрального диапазона 450–800 нм, приведены на рис. 2.16. На оси абсцисс 
отложены значения сигналов ΔPMC, рассчитаные методом МК при различных 
значениях модельных параметров, а на оси ординат – их аналитические аппрок-
симации ΔP. Как видно, выражение (2.40) позволяет с высокой точностью ап-
проксимировать оптические сигналы во всем диапазоне их возможных значений 
для кожи человека. Средние погрешности δP аппроксимации ΔPMC при L = 0,8 
и 1,2 мм составляют 0,8 и 1,1 % соответственно. Аналогичные погрешности ап-
проксимации ΔPMC для значений L = 1,6 и 2,0 мм составляют соответственно 1,7 
Окончание табл. 2.15
Рис. 2.16. Сопоставление разностных сигналов ДО, рассчитанных 
 методом МК (ось абсцисс) и по формуле (2.40) (ось ординат) 
 для L = 0,8 мм (а) и L = 1,2 мм (б)
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и 2,5 %, что сравнимо с погрешностью самого метода МК, обусловленной огра-
ниченным количеством статистических испытаний.
Поскольку оптические параметры ke, kd и β′ являются функциями длины вол-
ны света и модельных параметров x = (nsk, β′(λ0), ρMie, x, De, fm, fbl, dv, Сbil, CtHb, S), 
то полученные аналитические выражения совместно с формулами (2.16) – (2.19) 
позволяют быстро и с высокой точностью рассчитывать измеряемые в экспери-
менте величины в приближении двухслойной среды, моделирующей кожную 
ткань. В качестве примера на рис. 2.17 приведены спектральные зависимости R(λ) 
и ΔP(L, λ), смоделированные методом МК и рассчитанные аналитически при од-
них и тех же значениях модельных параметров. Как видно, различие между ними 
находится в пределах статистического «шума» метода МК.
2.4.2. аналитические выражения для характеристик 
диффузного отражения слизистых оболочек
Говоря об спектрофотометрических измерениях ДО среды, следует разли-
чать два типа измерений. Первый соответствует геометрии измерений, в которой 
апертура сбора фотонов охватывает всю площадь отражателя, из которой выхо-
дит диффузно отраженный свет. В этом случае измеряемой характеристикой сре-
ды является ее коэффициент диффузного отражения (R). В измерениях второго 
типа регистрируются только те фотоны, которые вышли за пределы области об-
лучения и попали на приемную площадку. Наличие базы между источником и 
приемником излучения позволяет измерять оптическое ослабление среды (E).
Рис. 2.17. Спектр КДО кожи (а) и сигналы ΔP(L, λ) (б) при L = 0,8 мм (1), 1,2 мм (2),  
1,6 мм (3) и 2,0 мм (4), смоделированные методом МК (окружности) и рассчитанные 
аналитически (кривые) при следующих значениях модельных параметров: nsk = 1,45, 
β′(λ0) = 8,5 мм
–1, ρMie = 0,25, x = 0,7, De = 60 мкм, fm = 5 %, Сbil = 4 мг/л, fbl = 1 %, 
dv = 20 мкм, CtHb = 150 г/л, S = 75 %
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В приближении описанной выше модели слизистой оболочки были получе-
ны аппроксимирующие функции для расчета зависимостей R и E от оптических 
параметров ткани. Для этого использовались результаты численных расчетов R 
и E методом МК при широкой вариации модельных параметров. Расчет R и E на 
длинах волн 450, 480, 500, 540, 578, 600, 630, 700, 740, 800 нм, характеризую-
щих основные особенности спектра отражения ткани в диапазоне 450–800 нм, 
выполнен для 103 случайных реализаций модельных параметров. Набор «обуча-
ющих» данных осуществлен путем объединения смоделированных спектраль-
ных значений ОП ткани и соответствующих им характеристик R и E. Исходя из 
этих данных, связь КДО и ОП однородной и полубесконечной среды с высокой 
точностью аппроксимируется следующей функцией:
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где k – коэффициент поглощения, β′ – транспортный коэффициент рассея-
ния, g – фактор анизотропии рассеяния, η – показатель преломления среды; 
z k k0
1 23= + ′( ) −β  – глубина проникновения света в среду (в диффузионном 
приближении); A = –0,0895, значения остальных коэффициентов (am, bm, cm, dm) 
указаны в табл. 2.16.
Таблица 2.16
Коэффициенты аппроксимирующей функции (2.41)
m am bm cm dm
1 0,9492 2,8035 –0,1460 5,6587
2 –0,3278 0,4392 0,0538 –22,787
3 0,0691 0,0540 –0,0064 22,250
О точности аппроксимации зависимости R(k, β′, g, η) выражением (2.41) мож-
но судить на основании рис. 2.18, а, где сопоставлены КДО среды, рассчитанные 
методом Монте-Карло (RMC), и по аппроксимационной формуле (R). Изображен-
ная совокупность точек соответствует максимально широким диапазонам вари-
аций оптических параметров биологических тканей в видимой области спектра: 
η = 1,35–1,45; k = 0,004–7,0 мм–1; β′ = 0,3–5,1 мм–1; β′ / k = 0,15–240; g = 0,5–0,97. 
Как видно, разброс точек на рис. 2.18, а относительно прямой R = RMC находится 
на уровне погрешностей самого метода Монте-Карло. Коэффициент корреляции 
между ln(RMC) и ln(R) составляет 0,99996. Гистограмма погрешностей аналити-
ческих расчетов КДО относительно аналогичных численных расчетов приведена 
на рис. 2, б, где ν(δR) – распределение погрешности δR R R R= ⋅ −100 % MC MC  . 
Средняя погрешность δR составляет 0,88 %, максимальная не превышает 4 %.
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Рис. 2.18. Сопоставление КДО, рассчитанных методом Монте-Карло и  
по аппроксимационной формуле (а), и гистограмма погрешностей аппроксимации (б)
Для аппроксимации зависимости оптического ослабления E от параметров 
среды η, k, β′ и g можно использовать следующее выражение:
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Представление о точности аппроксимации зависимости E(η, k, β′, g) можно 
получить на основании рис. 2.19, а, на котором сопоставлены ослабления сигна-
лов, рассчитанные методом МК (EMC) и аналитически (E) при одних и тех же ОП 
среды. В расчетах полагалось, что свет, падающий на среду, создает на ней круго-
вое пятно освещения диаметром 400 мкм; отраженное средой диффузное излуче-
ние регистрируется с круговой площадки диаметром 400 мкм; расстояние между 
центрами осветительной и приемной площадок L = 430 мкм. Коэффициенты ai, m, 
отвечающие рассматриваемой геометрии эксперимента, приведены в табл. 2.17. 
Средняя погрешность аппроксимации численных расчетов EMC составляет 1,3 %, 
коэффициент корреляции между EMC и E – 0,9996. Аналогичное выражение, но 
с другими коэффициентами можно использовать для расчета оптического осла-
бления, соответствующего любой другой геометрической конфигурации освети-
тельной и приемной площадок на поверхности среды. Так, для круглых областей 
подвода и детектирования света диаметром 200 мкм, центры которых разнесены 
на расстояние L = 0,23 мм, формула (2.42) позволяет аппроксимировать результа-
ты численных расчетов ослабления света в среде с погрешностью 1,2 %.
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Таблица 2.17
Коэффициенты аппроксимирующей функции (2.42) 
(i, m) ai,m (i, m) ai,m
(0, 0) 7,7472 (4, 1) –2,4693
(1, 1) 0,1196 (4, 2) –0,0545
(1, 2) –0,0752 (4, 3) –0,0023
(1, 3) 0,0008 (5, 1) 0,5074
(2, 1) 3,1273 (5, 2) 0,1283
(2, 2) 0,2087 (5, 3) 0,0818
(2, 3) 0,0146 (6, 1) 4,5068
(3, 1) –1,4108 (6, 2) 3,9590
(3, 2) –0,2538 (6, 3) 1,3447
(3, 3) 0,0258 (5, 1) –2,4693
Рис. 2.19. Ослабления сигналов в однородной среде, рассчитанные методом МК  
и на основе аналитических выражений (2.42) – а, (2.43) – б, (2.44) – в, (2.13) – г
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Представляет интерес сравнить полученное выражение для оптического ос-
лабления однородной среды с аналогичными известными выражениями. В рабо-
тах [16, 111] для расчета ослабления сигнала, измеряемого при помощи волокон-
но-оптических датчиков с пространственным разнесением светоподводящего и 
светопринимающего волокон, предлагается использовать следующие выражения:
 E a a
k
=
′
+
′
1 2
1
β β ,  (2.43)
 E b b k= ′( ) ( )−1 1 2β exp ,  (2.44)
где a1, a2, b1, b2 — параметры, зависящие от геометрической конфигурации волокон. 
О точности аппроксимации численных расчетов ослабления света аналити-
ческими зависимостями (2.43) и (2.44) можно судить по рис. 2.16, б и в соответ-
ственно. Представленные точки соответствуют минимальному среднеквадрати-
ческому отклонению между lnEMC и lnE, где E рассчитаны по формулам (2.43) и 
(2.44) с коэффициентами, подобранными методом наименьших квадратов. Как 
видно, для рассматриваемой геометрии эксперимента и вариативности оптиче-
ских параметров ткани зависимости (2.43) и (2.44) не дают удовлетворительно-
го описания численных расчетов EMC. Причиной этому, по-видимому, является 
влияние на ослабление света в среде показателя преломления и фактора анизо-
тропии рассеяния среды, не учитываемое в (2.43) и (2.44).
В рамках диффузионного приближения теории переноса излучения распре-
деление потока диффузного излучения S(ρ) от светящейся точки на поверхности 
среды описывается выражением (2.13). Используя формулы (2.13) и (2.30), мож-
но рассчитать оптическое ослабление среды, соответствующее любой геометрии 
эксперимента. Оптические ослабления, рассчитанные методом МК и по форму-
лам (2.13) и (2.30), сопоставлены на рис. 2.16, г. Видно, что разброс точек отно-
сительно прямой E = EMC является весьма существенным, что говорит об узкой 
области применимости диффузионного приближения и невозможности его ис-
пользования в тех случаях, когда размеры источника и приемника излучения на 
поверхности объекта сравнимы с расстоянием между ними.
Таким образом, известные аналитические методы расчета ослабления света 
в среде существенно уступают по точности предлагаемому методу, основанно-
му на аппроксимирующей функции (2.42).
Подставив выражения (2.7) – (2.9) для k и β′ в (2.41) и (2.42), получим ана-
литические зависимости КДО и оптического ослабления среды, моделирующей 
слизистую оболочку, от λ и модельных параметров x = (η, g, Cs, ν, fv, dv, S). Это 
позволяет в явном виде рассчитывать спектрально-пространственные характе-
ристики ДО ткани по заданным значениям ее модельных параметров, причем с 
точностью метода МК. Далее с помощью известных методов минимизации мож-
но вычислять значения модельных параметров, соответствующие минимальному 
различию между экспериментальными и расчетными величинами.
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2.4.3. анализ решения обратной задачи
Анализ эффективности использования полученных аналитических выраже-
ний для количественной интерпретации экспериментальных данных проведем на 
основе численных расчетов спектрально-пространственных характеристик ДО 
кожи методом МК. Для этого был смоделирован ансамбль из 103 случайных ре-
ализаций разностных сигналов ДО ΔPMC(L, λ), соответствующих максимально 
широкой вариации СМП умеренно пигментированной кожи (табл. 2.4). Расчет 
ΔPMC(L, λ) выполнялся для 30 значений λ из диапазона 450–800 нм в соответствии 
со схемой оптоволоконных измерений, в которой диаметры всех волокон состав-
ляют 0,4 мм, а расстояния между волокнами для посылки и приема излучения 
L0 = 0,4 мм (ближайший канал регистрации излучения) и L = 0,8; 1,2; 1,6; 2,0 мм. 
Эффективность алгоритмов интерпретации сигналов ΔPMC(L, λ) в условиях об-
щей вариативности СМП кожи оценивалась следующим образом. Перебирались 
все реализации ΔPMC(L, λ), и для каждой из них решалась обратная задача с ис-
пользованием выражений (2.16) – (2.19) и (2.40). Восстановленные значения мо-
дельных параметров x* = ( xm
* ) сравнивались с их точными значениями x = (xm), 
на основании чего вычислялась средняя погрешность восстановления параме-
тров (δxm) и коэффициент корреляции (ρm) между xm и xm
* .
Для начала рассмотрим традиционный алгоритм интерпретации спектраль-
но-пространственных характеристик ДО биоткани, включающий: 1) нахождение 
ОП ткани на длинах волн возбуждающего излучения по пространственным про-
филям ДО для этих длин волн; 2) решение обратной задачи по восстановлению 
СМП ткани из найденных спектральных значений ее ОП. Поиск искомых пара-
метров ткани, как правило, осуществляется в рамках модели однородной сре-
ды, оптические свойства которой определяются коэффициентом поглощения и 
транспортным коэффициентом рассеяния [11–14, 18, 36, 146]. Полученные ана-
литические выражения для сигналов ДO кожи позволяют решать данную зада-
чу с учетом раздельного вклада эпидермиса и дермы в измеряемые сигналы, а 
также с учетом вариаций толщины эпидермиса (De) и показателя преломления 
кожи (nsk). Однако по причине быстрого затухания зондирующего излучения с 
удалением от области облучения кожи на практике оптоволоконные измерения 
профиля ДО, как правило, представлены небольшим количеством отсчетов. В 
этих условиях задача определения ОП эпидермиса и дермы с учетом вариаций 
De и nsk является плохо обусловленной. Поэтому при решении обратной задачи 
будем использовать фиксированные значения данных параметров (De = 0,1 мкм, 
nsk = 1,45 – средние значения из диапазонов их вариаций). ОП кожи будем опре-
делять путем минимизации невязки:
 F k k P L P L k ki i
i
NL
( , , ) ( ) ( , , , )e d MC e d′ = − ′[ ]
=
∑β β∆ ∆ 2
1
, (2.45)
где ΔPMC и ΔP – пространственные профили сигналов ДО кожи, рассчитан-
ные численно и аналитически при конкретных значениях параметров ke, kd и 
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β′; NL – количество отсчетов в профилях ДО. Для поиска минимума невязки 
(2.45) воспользуемся методом Левенберга – Марквардта [96] с явными огра-
ничениями по параметрам ke, kd и β′, характерными для спектрального ин-
тервала 450–800 нм и умеренно пигментированной кожи (ke = 0,09–20 мм
–1, 
kd = 0,02–3,0 мм
– 1, β′ = 0,5–8 мм–1).
Количественные оценки СМП ткани в рассматриваемой схеме интерпретации 
оптических данных получают из решения системы уравнений для спектральных 
значений ОП. В данном случае будем использовать уравнения (2.17) – (2.20). Си-
стема уравнений для каждого из параметров ke(λ), kd(λ) и β′(λ) является переопре-
деленной (т. е. количество уравнений больше количества неизвестных), поэто-
му ее решение находится из условия минимума суммы невязок между правыми 
и левыми частями уравнений, соответствующих различным λ. 
С точки зрения медицинской диагностики важными являются следующие па-
раметры кожи: ODm = De fm (мкм) – интегральное содержание меланина в эпидер-
мисе, FtHb = fblCtHb (г/л) – концентрация общего гемоглобина в дерме, S – степень 
оксигенации крови, Сbil – концентрация билирубина в тканях дермы, dv – сред-
ний диаметр капилляров. Для дифференциальной диагностики опухолей боль-
шое значение также имеют параметры спектральной зависимости транспортно-
го коэффициента рассеяния ткани ′ ( ) = ⋅( )β λ λ νCsca 632  в диапазоне 600–700 нм, 
характеризующие структуру ткани [9, 12, 16]. Оценки точности определения дан-
ных параметров с использованием традиционного алгоритма численного обра-
щения сигналов ΔPMC(L, λ) приведены в табл. 2.18. 
Таблица 2.18
Оценки точности решения обратной задачи с использованием 
 алгоритмов, основанных на раздельной (1) и совместной (2)  
интерпретации спектральной и пространственной 
 составляющих оптических данных
xm
Алгоритм обращения r(L, λ)
1 2
δbm, % ρm δbm, % ρm
Csса 10,7 0,956 3,9 0,989
ν 18,8 0,773 4,2 0,981
FtHb 36,5 0,949 5,0 0,993
S 25,2 0,463 1,8 0,996
Cbil 29,4 0,849 6,1 0,990
dv 148 0,124 20,8 0,892
ODm 532 0,117 66,2 0,746
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Как видно, стандартный подход к количественной интерпретации спектраль-
но-пространственных характеристик ДО кожи не позволяет обеспечить необхо-
димую для практики точность диагностики. Причина этого будет разъяснена чуть 
позже, однако перед этим оценим эффективность схемы численного обращения 
сигналов ΔPMC(L, λ), основанной на совместной обработке спектральной и про-
странственной составляющих оптических данных.
Как было показано выше, выражения (2.16) – (2.19) и (2.40) позволяют по из-
вестным значениям СМП кожи рассчитывать измеряемые в эксперименте сигна-
лы. В связи с этим решение обратной задачи можно проводить сразу относитель-
но СМП, без промежуточного восстановления ОП кожи. Вычислительная схема 
такого алгоритма решения обратной задачи основывается на минимизации не-
вязки между экспериментальным и предсказанным с использованием теоретиче-
ской модели спектрально-пространственным профилем ДО кожи:
 U
N N
P L P L
L
ij i j i j
j
N
i
NL
2 2 2
11
1
= −( )
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ν λ λ
λ
∆ ∆exp ( , ) ( , , )x , (2.46)
где ∆P Li jexp ( , )λ  – экспериментальные сигналы; ∆P Li j( , , )x λ  – аналитические 
сигналы; x = (xm) – вектор подлежащих определению модельных параметров; Nλ – 
количество длин волн оптического зондирования; NL – количество пространствен-
ных каналов регистрации разностных сигналов ДO; νij – весовые коэффициен-
ты, обратно пропорциональные среднеквадратичным погрешностям измерений.
В численных экспериментах по обращению сигналов ∆PMC(L, λ), смоделиро-
ванных методом МК, минимизация невязки (2.46) выполнялась с явными ограни-
чениями по x, выбранными в соответствии с литературными данными для нор-
мальной и патологически измененной кожи человека (табл. 2.4). Коэффициенты 
νij полагались равными 1,0, что в практике соответствует случаю равноточных 
измерений. Кроме того, при восстановлении модельных параметров использо-
вались лишь те значения λ и L, для которых сигналы ∆PMC(L, λ) укладываются в 
динамический диапазон существующих приемников излучения – lg(∆PMC) = 0–4.
Оценки точности восстановления диагностически важных параметров кожи с 
использованием предлагаемого автором алгоритма численного обращения опти-
ческих сигналов приведены в табл. 2.18. Представленные результаты позволяют 
судить о том, какие параметры кожи и с какой точностью могут быть определе-
ны на основе рассматриваемой схемы оптических измерений при минимальном 
использовании априорной информации. Как видно, параметры светорассеяния 
(Csca и ν), а также параметры, характеризующие биохимический состав дермы 
(FtHb, S, Cbil), определяются с достаточно высокой точностью. В то же время ин-
формативность рассматриваемых оптических данных относительно параметров 
ODm и dv является весьма низкой. Малая информативность разностных сигна-
лов ДО при оценке параметра ODm объясняется близостью оптических путей, 
проходимых светом в эпидермисе, для рядом расположенных принимающих во-
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локон. Что касается параметра dv, то невысокая точность его определения, по-
видимому, связана со слабым проявлением эффекта локализованного поглоще-
ния света кровеносными сосудами [117] в используемом спектральном диапазоне.
В проведенных исследованиях алгоритмов численного обращения оптиче-
ских данных наглядно проявляются достоинства совместной обработки спек-
тральных и пространственных характеристик светорассеяния биоткани. Для 
объяснения данного обстоятельства рассмотрим пример восстановления спек-
тральных значений коэффициента поглощения kd и транспортного коэффициента 
рассеяния β′ дермы из сигналов ∆PMC(L, λ), соответствующих конкретным зна-
чениям СМП кожи: nsk = 1,45, β′(λ0) = 8,5 мм
–1, ρMie = 0,25, x = 0,7, De = 60 мкм, 
fm = 5 %, Сbil = 4 мг/л, fbl = 1 %, dv = 20 мкм, CtHb = 150 г/л, S = 75 %. Результаты 
восстановления kd(λ) и β′(λ) с использованием рассмотренных выше алгоритмов 
обработки ∆PMC(L, λ) представлены на рис. 2.20. В первом случае спектральные 
значения ОП для каждой λ восстанавливались из пространственного профиля 
∆PMC(L) ДО кожи, соответствующего данной λ. Во втором случае вначале опре-
делялись СМП кожи с учетом всего объема информации, содержащейся в сигна-
лах ∆PMC(L, λ), а затем по формулам (2.17) и (2.19) рассчитывались ОП дермы.
Сравнивая спектральные профили kd(λ) и β′(λ), восстановленные в первом 
случае, с истинными профилями этих же параметров, соответствующими обра-
щаемым сигналам ∆PMC(L, λ), можно видеть, что восстановленные профили но-
сят нерегулярный характер и испытывают множество случайных изломов. Это 
связано с тем, что при независимом определении спектральных значений ОП дер-
мы обратная задача содержит 2Nλ неизвестных, где Nλ – количество спектральных 
участков. Данная задача является плохо обусловленной и имеет множество равно 
Рис. 2.20. Результаты обращения сигналов ∆PMC(L, λ) в спектральные значения коэффи-
циента поглощения (а) и транспортного коэффициента рассеяния (б) дермы:
1 – ОП, соответствующие обращаемым сигналам; 2 – ОП, полученные путем независимого 
обращения пространственных профилей ДО кожи для каждой λ; 3 – ОП, полученные путем 
совместного обращения спектральных и пространственных профилей ДО кожи
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приемлемых решений (в смысле воспроизведения экспериментальных данных). 
При этом истинные профили kd(λ) и β′(λ) являются гладкими функциями, зави-
сящими от небольшого количества СМП кожи. Очевидно, что существенные ис-
кажения восстановленных профилей kd(λ) и β′(λ) приводят и к большим погреш-
ностям в оценках СМП кожи.
Во втором случае обратная задача содержит 11 неизвестных параметров (x), 
влияющих на измеряемые в эксперименте сигналы. При количестве спектраль-
но-пространственных измерений (NLNλ) рассеянного кожей излучения, в не-
сколько раз превосходящем количество неизвестных параметров, обратная за-
дача является хорошо обусловленной и устойчивой к погрешностям оптических 
измерений, что, как было показано выше, позволяет получать достаточно точ-
ные оценки структурных параметров и биохимического состава дермы. ОП дер-
мы в данном случае рассчитываются в соответствии с найденными значениями 
ее СМП, что автоматически гарантирует принадлежность профилей kd(λ) и β′(λ) 
к классу корректности. 
2.4.4. Неинвазивное определение содержаний 
производных гемоглобина в крови
Компонентный состав крови определяет жизнедеятельность всего организма 
человека, поэтому его анализ является необходимой и наиболее массовой кли-
нической процедурой. Клинически наиболее значимыми компонентами крови 
являются основные производные гемоглобина – оксигемоглобин (HbO2) и деок-
сигемоглобин (Hb), переносящие кислород из легких к тканям, и дисгемоглоби-
ны – карбоксигемоглобин (COHb), метгемоглобин (MetHb) и сульфгемоглобин 
(SHb), не способные связывать кислород. Анализ гемоглобинов в крови являет-
ся необходимой клинической процедурой для достоверной оценки текущего со-
стояния пациента и последующего прогноза развития критических состояний в 
токсикологии, анестезиологии, реанимации и при интенсивной терапии.
Метод, используемый в настоящее время для определения содержания раз-
личных видов гемоглобина в крови, включает взятие пробы крови, обработку ее 
в трансформирующем растворе с целью разрушения эритроцитов и прямое фото-
метрирование полученной пробы. В связи с перекрытием спектров производных 
гемоглобина, практически полным подобием спектров HbO2 и CОHb и близостью 
характерных полос поглощения MetHb и SHb фотометрирование крови прово-
дят на 128 длинах волн с шагом в 1,5 нм [73]. Данный метод не обладает опера-
тивностью и сопряжен с болезненной и некомфортной для пациента процеду-
рой взятия пробы крови из пальца или из вены. В связи с этим большой интерес 
представляют неинвазивные методы контроля содержания производных гемогло-
бина в крови. Среди них наиболее известными являются методы, использующие 
принципы светодиодной пульсоксиметрии [150–152], заключающиеся в измере-
нии зависимости светового потока, прошедшего слой ткани с пульсирующей ар-
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териальной кровью, от времени; исключении постоянной составляющей потока, 
обусловленной капиллярами, венами и другими непульсирующими элементами 
ткани; определении оптической плотности D(λi) артериальной крови на харак-
теристических длинах волн λi (i = 1, …, m) анализируемых производных гемо-
глобина и вычислении концентраций Сj (j = 1, …, n) производных гемоглобина 
в артериальной крови из решения системы уравнений вида
 D l Ci j i j
j
n
( ) ( )λ ε λ=
=
∑
1
, (2.50)
где l – длина пути фотона в ткани, εj(λi) – молярные коэффициенты поглощения 
производных гемоглобина. К недостатком данных методов следует отнести их 
привязку к кардиоколебаниям кровотока в ткани, что существенно ограничивает 
область их применения, а также влияние на результат измерений ширины линий 
излучения светодиодов и рассеивающих свойств ткани, определяющих величи-
ну l и ее спектральную зависимость. Кроме того, вследствие перекрытия спек-
тров поглощения производных гемоглобина система из m уравнений (2.50) с n 
неизвестными при m ~ n является плохо обусловленной, а ее решение – неустой-
чивым к погрешностям измерения оптической плотности. В результате данные 
методы не позволяют достичь необходимой для медицинской практики точно-
сти анализа гемоглобинного состава [153–156].
В ряде случаев наличие того или иного хромофора биоткани (билирубин, ге-
моглобин, меланин и т. п.) может быть зарегистрировано методом диффузной от-
ражательной спектроскопии. В отличие от методов пульсоксиметрии здесь учет 
факторов, вызывающих ошибки определения концентрации искомого хромофора, 
выполняется путем решения обратной задачи в приближении различных анали-
тических или численных моделей переноса света в ткани. Известен ряд методов 
и устройств, реализующих эти общие принципы диагностики применительно к 
неинвазивной оценке степени оксигенации крови в биологической ткани. Так, в 
ГУ МОНИКИ им. М. Ф. Владимирского (Москва) был разработан тканевый ок-
симетр «Спектротест» [157, 158], основанный на измерении сигналов (P) диф-
фузного отражения ткани в спектральных участках 460–490, 520–590, 650–690 и 
900–950 нм; определении оптической плотности D P P= ( )lg ref , где Pref – опор-
ный сигнал от светорассеивающего эталона, и вычислении концентраций опти-
чески активных компонентов ткани (Hb, HbO2, меланин, коллаген) из решения 
системы линейных уравнений (2.50) для оптической плотности многокомпо-
нентной среды. В патенте на изобретение США [159] описан близкий по сути 
метод, отличающийся тем, что оптическая плотность D(λ) измеряется на длинах 
волн λ = 560, 578, 620 и 720 нм, а степень оксигенации крови определяется с ис-
пользованием алгоритма последовательной коррекции D(λ) на рассеяние ткани 
и поглощение меланина. Данные методы основаны на принципе аддитивности 
оптических плотностей, согласно которому оптическая плотность многокомпо-
нентной среды равна сумме оптических плотностей ее отдельных компонентов. 
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В условиях многократного рассеяния света, которое имеет место в биологиче-
ски тканях, этот принцип, строго говоря, не применим, поскольку поглощение 
света каждой компонентой зависит от оптического пути, проходимого светом в 
среде с учетом его многократного рассеяния и поглощения всеми другими ком-
понентами среды. В работе [135] теоретически показана возможность определе-
ния степени оксигенации крови по измерениям КДО кожи на длинах волн 400, 
450, 500, 570 и 600 нм с учетом многократного рассеяния света в среде. К сожа-
лению, в отмеченной работе отсутствует анализ погрешностей восстановления 
параметров среды, моделирующей кожную ткань, в условиях их общей вариа-
тивности и не учитываются патологические формы гемоглобина (COHb, MetHb 
и SHb), поэтому вопрос о возможности практического применения результатов 
данной работы пока остается открытым. Кроме того, обратная задача оптики све-
торассеивающих сред при количестве измеряемых величин, меньшем или равном 
количеству неизвестных параметров среды, является плохо обусловленной и не 
устойчивой к погрешностям оптических измерений. Устройство для реализации 
теоретических подходов к оптической диагностике кожи, заложенных в работе 
[135], а именно интегрирующая сфера, также обладает рядом существенных не-
достатков. Большой вес и габариты интегрирующей сферы, а также отсутствие 
возможности локализации излучения в исследуемом объеме ткани (в силу боль-
шого входного отверстия сферы) делают ее крайне неудобной для использования 
в реальной клинической практике. Кроме того, данное устройство не позволяет 
отделить помеховое излучение, отраженное поверхностью ткани, от излучения, 
рассеянного ее внутренними слоями и несущего основную информацию об объ-
екте, что снижает точность результатов измерений и ограничивает диагностиче-
ские возможности устройства.
Для реальной медицинской практики значительно больший интерес пред-
ставляют оптические измерители, в которых подвод возбуждающего излучения 
от источника к ткани и доставка обратно рассеянного тканью излучения к при-
емнику выполняется с помощью миниатюрного волоконно-оптического датчика. 
Использование в качестве источника излучения лампы белого света, а в качестве 
приемника – волоконно-оптического спектрометра позволяет регистрировать оп-
тические сигналы с высоким спектральным разрешением и тем самым улучшить 
постановку обратной задачи. Пространственное разнесение каналов посылки и 
приема излучения в волоконно-оптическом датчике позволяет избавиться от по-
мех в регистрируемых сигналах, обусловленных отражением света от поверх-
ности ткани. В настоящее время устройства такого типа (волоконно-оптические 
спектрофотометры) выпускаются серийно рядом производителей (Avantes, Ocean 
Optics и др.) и широко используются в научно-исследовательской практике [13, 
16, 148, 149]. Однако известные аналитические модели переноса света в ткани 
[16, 18, 111], позволяющие в простом аналитическом виде рассчитывать опти-
ческие сигналы, измеряемые на расстоянии от области посылки возбуждающе-
го излучения, как было показано выше, имеют узкую область применимости и 
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не обеспечивают точность расчета, необходимую для количественного анализа 
компонентного состава гемоглобина с учетом его дисгемоглобиновых фракций. 
Численные модели [14, 28], основанные главным образом на методе Монте-Кар-
ло [21], требуют больших затрат машинного времени и поэтому не удобны для 
практического использования.
Рассмотрим возможность определения гемоглобинного состава на основе из-
мерений спектрально-пространственных характеристик ДО кожи и предложен-
ных аппроксимационных аналогов метода МК. Рассмотрение проведем на базе 
оптической модели кожи, описанной в 2.3.1, в которой помимо основных форм 
гемоглобина (Hb и HbO2) дополнительно учтем присутствие в крови дисгемо-
глобинов – CОHb, MetHb и SHb. С учетом этих производных гемоглобина спек-
тральная зависимость коэффициента поглощения крови описывается следую-
щим выражением:
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где CtHb  – концентрация общего гемоглобина в крови (г/л); S, СMetHb, СCOHb, 
СSHb – относительные концентрации HbO2, MetHb, CОHb и SHb (доля соот-
ветствующей компоненты в общем составе гемоглобина); εHbO2 , εHb , εMetHb , 
εCOHb  , εSHb  – молярные коэффициенты поглощения производных гемоглобина 
в мм– 1/ (г/л) [89]. В остальном оптическую модель кожи оставим без изменений.
На основе данной модели методом МК рассчитаны 350 реализаций сигна-
лов ∆PMC(L, λ), соответствующих геометрической конфигурации волокон для 
посылки и приема излучения, описанной в 2.4.1. Значения λ изменяются от 450 
до 800 нм с шагом 5 нм. Диапазоны вариаций модельных параметров, соответ-
ствующие полученному ансамблю реализаций ∆PMC(L, λ), приведены в табл. 2.4 
с тем отличием, что рассматриваемые значения параметра Cbil находятся в ди-
апазоне 0–5 мг/л, соответствующем нормальному уровню билирубина в крови, 
а концентрация кровеносных сосудов fbl в типичном для нормальной кожи ди-
апазоне – 1–3 %. Для концентраций MetHb, CОHb и SHb выбраны диапазоны 
СMetHb = 1–20 %, СCOHb = 1–20 %, СSHb = 0,2–10 %, [85, 89, 152–156].
Для каждой реализации ∆PMC(L, λ) проведено восстановление модельных па-
раметров с использованием разработанного аналитического метода расчета оп-
тических сигналов и метода Левенберга – Марквардта [96] для решения обрат-
ной задачи. На рис. 2.21 сопоставлены точные и восстановленные из сигналов 
∆PMC(L, λ) значения концентраций HbO2, MetHb, CОHb и SHb при рассматри-
ваемой вариативности СМП кожи, а также указаны коэффициенты корреляции 
(ρ) между точными и восстановленными значениями концентраций. Как видно, 
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рассматриваемые измерения обладают достаточно высокой чувствительностью 
к присутствию в крови всех анализируемых производных гемоглобина. При этом 
разработанный аналитический метод расчета оптических сигналов позволяет вы-
полнять анализ гемоглобинного состава в реальном масштабе времени. Так, для 
компьютера на базе процессора Intel Core i7-860, 2,8 ГГц среднее время решения 
обратной задачи для рассматриваемых оптических измерений (Nλ = 71 и NL = 4) 
составляет всего 0,45 секунды.
Таким образом, представленные подходы к решению прямой и обратной задач 
спектроскопии диффузного отражения являются основой нового метода неинва-
зивной диагностики параметров кожи и крови. Данный метод позволяет достиг-
нуть необходимой для практики точности и оперативности диагностики за счет 
использования впервые полученных аналитических выражений, связывающих 
разностные сигналы ДО кожи для пространственно разнесенных принимающих 
волокон с ее оптическими параметрами, а также за счет алгоритма определения 
Рис. 2.21. Сопоставление точных (ось абсцисс) и восстановленных из сигналов 
∆PMC(L, λ) (ось ординат) относительных концентраций окси- (а), мет- (б),  
карбокси- (в) и сульфгемоглобина (г) в крови
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параметров кожи и крови на основе одновременной обработки спектральной и 
пространственной компонент измеряемых сигналов. В настоящее время в науч-
ной литературе отсутствуют методы, обладающие такими же широкими функ-
циональными возможностями, как представленный метод, поскольку он позво-
ляет определять практически все параметры кожи и крови (общий билирубин и 
гемоглобин, дисгемоглобины и структурные параметры ткани), которые прояв-
ляются в многократно рассеянных ими световых потоках. Устройство, реализу-
ющее предлагаемый метод, не требует калибровки, что, в свою очередь, повы-
шает удобство его эксплуатации и точность диагностики.
2.4.5. бесконтактная диагностика 
 параметров кожи и крови
В настоящее время для подведения возбуждающего излучения к выбранно-
му участку кожи и сбора рассеянного ею потока используют оптические волок-
на. При этом необходим непосредственный контакт оптоволокна с исследуемой 
поверхностью, что приводит к искажению результатов измерений за счет изме-
нений коэффициента рассеяния ткани и ее микроциркуляции [160], возникаю-
щих даже при слабом нажиме на кожу. В описанных выше методах оптической 
диагностики учет этих факторов достигался путем решения обратной задачи в 
приближении модели переноса света к исследуемой ткани. Тем не менее коэф-
фициент светорассеяния ткани и содержание в ней общего гемоглобина, опре-
деляемые на основе данных методов, соответствуют их мгновенным значениям 
в момент измерения. Для полного исключения контакта прибора с тканью не-
обходима более сложная схема измерений, позволяющая дистанционно произ-
водить облучение исследуемого участка ткани и 
фиксировать излучение, рассеянное ее внутрен-
ними слоями, а также экранировать излучение, 
образующееся за счет отражения поверхностным 
слоем. Одна из возможных схем такого измерите-
ля приведена на рис. 2.22.
Измеритель содержит широкополосный ис-
точник излучения 1, передающие оптические 
волокна 2 и 4, монохроматор 3, взаимно ортого-
нальные поляризаторы 5 и 8, фокусирующее лин-
зовое устройство 6, монохромную (черно-белую) 
ПЗС-камеру 9, блок управления источником из-
лучения, регистрации и обработки сигналов 10. 
С помощью линзового устройства 6 можно обе-
спечить любой диаметр пятна облучения, а с по-
мощью ПЗС-камеры 9 получить двумерное рас-
пределение потока рассеянного кожей излучения. 
Рис. 2.22. Возможная схе-
ма устройства для измерения 
спектрально-пространствен-
ных характеристик ДО кожи
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Таким образом, измерения могут производиться дистанционно, т. е. без контакта 
измерителя с телом пациента. Угол падения излучения на кожу должен выбирать-
ся с учетом того, чтобы отраженное от поверхности 7 излучение не попадало в 
объектив камеры, а регистрировалось только диффузное излучение, отраженное 
внутренними слоями кожи. Устранить вклад отраженного от поверхности излу-
чения в регистрируемые оптические сигналы можно также путем использования 
при освещении кожи и регистрации отраженного ею излучения взаимно ортого-
нальных поляризаторов 5 и 8. Поскольку излучение, отражаемое поверхностью, 
сохраняет исходную поляризацию, использование скрещенных поляризаторов 
позволяет блокировать эту помеховую составляющую регистрируемых сигналов.
На основе рассматриваемой схемы можно проводить три типа оптических из-
мерений: 1) измерение полного потока рассеянного излучения F(λ), попадающе-
го в объектив камеры; 2) измерение азимутально-усредненных потоков рассеян-
ного излучения F(ρ, λ) на различных расстояниях ρ от центра пятна облучения; 
3) совместное измерение F(λ) и F(ρ, λ). Измерения первого типа позволяют опре-
делять коэффициент диффузного отражения (КДО) кожи R(λ) путем сравнения 
потоков F(λ), регистрируемых для исследуемого объекта и эталонного диффуз-
ного отражателя. Такая калибровка не представляет значительных сложностей и 
позволяет исключить влияние спектральных характеристик оптической системы, 
а также геометрии эксперимента на результат определения искомых параметров 
кожи. Калибровочные измерения второго типа представляют собой достаточно 
сложную задачу, поскольку предполагают изготовление калибровочных образ-
цов с ОП, известными в широком спектральном диапазоне (по которым методом 
МК можно рассчитать «эталонные» сигналы, регистрируемые в эксперименте). 
В связи с этим при дальнейшем рассмотрении таких измерений будем опериро-
вать только с разностными сигналами ДО – ∆P P P( , ) ln ( , ) ( , )ρ λ ρ λ ρ λ= ( )0 , где 
P F d( , ) ( , )ρ λ pi ρ λ ρ ρ
ρ ρ
ρ ρ
=
−
+
∫2
2
2
∆
∆
 – мощность излучения, попадающего в объектив 
камеры с участка кожи, ограниченного кольцом радиусом ρ и толщиной Δρ; ρ0 – 
радиус ближайшего к области облучения приемного кольца. При рассмотрении 
измерений третьего типа будем полагать, что характеристиками ДО ткани, по-
лучаемыми на их основе, являются R(λ) и ∆P(ρ, λ). Для расчета данных характе-
ристик разработаны простые и быстрые методы, основанные на аналитических 
выражениях (2.31) – (2.36) и (2.40), аппроксимирующих результаты расчета R(λ) 
и ∆P(ρ, λ) методом МК при широкой вариации оптических параметров кожи.
Будем полагать, что кожа освещается по нормали пучком света диаметром 
0,2 мм, а диффузное излучение регистрируется с четырех концентрических ко-
лец толщиной 0,4 мм, расположенных на расстояниях ρ = 0,4; 0,8; 1,2 и 1,6 мм 
от центра пятна облучения. Поскольку рассматриваемые размеры пятна облуче-
ния и области регистрации обратно-рассеянного кожей излучения во много раз 
меньше диаметра объектива ПЗС-камеры, то с каждого из колец камерой захва-
121
тывается примерно одинаковая доля диффузного потока. В связи с этим отноше-
ние сигналов P(ρ0 = 0,4 мм)/P(ρ) практически не зависит от положения объекти-
ва относительно исследуемой поверхности кожи. Это обстоятельство позволяет 
при расчете P(ρ) учитывать все фотоны, вылетающие с приемного кольца на по-
верхности кожи (во всех направлениях), и тем самым уменьшить число модели-
руемых траекторий фотонов в методе МК. Нами расчет P(ρ) осуществлялся на 
основе 106 фотонов.
Средняя погрешность аппроксимации численных расчетов ∆P(ρ) выражени-
ем (2.40) для ρ = 0,8 мм составляет 1,1 %, что с учетом широкого диапазона ∆P(ρ) 
(почти 6 порядков) является достаточно хорошим результатом. Аналогичные по-
грешности расчета сигналов ∆P(1,2 мм) и ∆P(1,6 мм) по формуле (2.40) относи-
тельно метода МК составляют соответственно 1,6 и 2,5 %. При этом увеличение 
погрешности аппроксимации ∆P(ρ) с увеличением ρ связано, как уже отмечалось 
ранее, со статистическим «шумом» метода МК, возрастающим с увеличением 
расстояния от точки входа фотонов в среду.
Проведем теоретический анализ погрешностей определения параметров кожи 
и крови по данным рассматриваемых оптических измерений. Решение обратной 
задачи, заключающейся в восстановлении параметров кожи и крови из характе-
ристик ее ДО, будем осуществлять путем минимизации невязки между экспери-
ментальным и предсказанным с использованием теоретической модели спектром 
R(λ) (1-й тип измерений) – 
 S
N
R Rk k k
k
N
2 2 2
1
1
= − 
=
∑
λ
ω λ λ
λ
ln ( ) ln ( , )exp x ,  (2.52)
или спектрально-пространственным профилем ∆P(ρ, λ) (2-й тип) – 
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где Rexp(λk) и ∆Pexp(ρi, λk) – экспериментальные характеристики; R(x, λk) и 
∆P(x, ρi, λk) – теоретические характеристики; x = (xm) – вектор подлежащих 
определению модельных параметров; Nλ – количество длин волн оптического 
зондирования; Nρ – количество пространственных колец регистрации рассеян-
ного излучения; ωk и νik – весовые коэффициенты, обратно пропорциональные 
среднеквадратичным погрешностям измерений. При совместных измерениях 
R(λ) и ∆P(ρ, λ) (3-й тип) в качестве решения обратной задачи выбирается тот на-
бор параметров x, который обеспечивает минимум функционала F S U2 2 2= + .
Точность решения обратной задачи с использованием предложенных анали-
тических методов расчета R(λ) и ∆P(ρ, λ) оценивалась на основе статистическо-
го ансамбля из 103 случайных реализаций данных характеристик, смоделирован-
ных методом МК при максимально широкой вариации модельных параметров 
(табл. 2.4). Статистическое моделирование выполнялось для 30 значений λ из ди-
апазона 450–800 нм. Геометрические параметры схемы измерений, при которых 
122
моделировались сигналы ∆P(ρ, λ), указаны выше. Далее перебирались все смо-
делированные реализации R(λ) и ∆P(ρ, λ), и для каждой из них выполнялась ми-
нимизация невязок (2.52) и (2.53). Коэффициенты wk принимались равными 1.0, 
что соответствует одинаковой по спектру погрешности измерения R(λk). Вслед-
ствие сильного затухания оптического сигнала с удалением от области облуче-
ния погрешности измерения ∆P(ρi, λk) в области сильных поглощений света хро-
мофорами кожи (λk < 600 нм) превышают аналогичные погрешности для «окна 
прозрачности» кожи. Поэтому для коэффициентов νik выбраны значения 0,5 при 
λk < 600 нм и 1,0 при λk ≥ 600 нм. Восстановленные значения модельных пара-
метров x* = ( xm
* ) сравнивались с их точными значениями x = (xm), на основании 
чего рассчитаны: средняя погрешность δxm восстановления параметров; коэф-
фициент корреляции ρm между xm и xm
* ; информативность Im решения обратной 
задачи относительно параметра xm (как отношение априорной и апостериорной 
неопределенностей xm).
Результаты описанного выше анализа для рассматриваемых оптических из-
мерений приведены в табл. 2.19. Представленные результаты позволяют судить 
о том, какие параметры кожи и с какой точностью могут быть восстановлены из 
спектрально-пространственных характеристик ее ДО при минимальном исполь-
зовании априорной информации. 
Таблица 2.19
Характеристики δxm, ρm и Im, полученные по результатам решения обратной  
задачи в условиях общей вариативности модельных параметров xm
xm
Тип измерений
1 2 3
δxm, % ρm Im δxm, % ρm Im δxm, % ρm Im
FtHb 5,6 0,996 12,2 6,2 0,995 10,6 4,7 0,997 13,5
S 2,8 0,992 8,0 3,4 0,984 6,3 3,1 0,986 6,5
Cbil 8,0 0,983 6,1 6,4 0,985 6,8 4,8 0,992 8,8
dv 19,5 0,898 1,7 26,4 0,813 1,4 23,8 0,838 1,6
ODm 9,2 0,995 6,6 62,6 0,719 0,97 5,6 0,996 9,4
De 14,4 0,831 1,7 36,6 0,344 0,8 11,1 0,914 2,4
Csca 9,1 0,942 2,8 4,7 0,981 5,4 1,3 0,999 16,5
ν 9,7 0,908 2,2 5,1 0,970 4,0 1,9 0,994 10,8
Видно, что измерения R(λ) позволяют достаточно точно определять параме-
тры FtHb, S, ODm и Cbil. В то же время информативность данных измерений от-
носительно параметров светорассеяния кожи (Csca и ν) невысока. Значительно 
более точно эти параметры определяются на основе измерений ∆P(ρ, λ), причем 
точность их определения существенно зависит от конфигурации колец регистра-
ции излучения. При указанной выше конфигурации светопринимающих колец 
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измерения ∆P(ρ, λ) позволяют почти в два раза повысить точность определения 
параметров Csca и ν по сравнению с измерениями R(λ). Однако наиболее высокая 
точность определения данных параметров достигается при совместных измере-
ниях R(λ) и ∆P(ρ, λ). В этом случае коэффициенты корреляции между точными 
и восстановленными значениями параметров светорассеяния кожи практически 
равны единице. Совместная обработка R(λ) и ∆P(ρ, λ) позволяет также повысить 
точность определения параметров FtHb, S, ODm и Cbil, однако получаемый для них 
выигрыш в точности не так существенен, как для параметров Csca и ν. Точность 
оценки параметра dv по данным измерений R(λ) и ∆P(ρ, λ) (как раздельных, так 
и совместных), очевидно, не удовлетворяет требованиям современной медицин-
ской диагностики. Для более точного определения dv, по-видимому, необходимо 
расширение спектрального диапазона в область более коротких λ, где отчетли-
вей проявляется эффект локализованного поглощения света кровеносными сосу-
дами [116, 117]. Следует также обратить внимание на малую информативность 
восстановления параметров эпидермиса (Le и ODm) из разностных сигналов ДО 
кожи, что объясняется примерно одинаковой величиной оптического пути, про-
ходимого светом в эпидермисе, для рядом расположенных колец регистрации.
Рассмотрим возможность анализа гемоглобинов в крови на основе измерений 
спектрально-пространственных характеристик ДО кожи и разработанных анали-
тических методов расчета измеряемых характеристик. Рассмотрение проведем 
на основе модели кожи, оптические свойства которой описываются выражения-
ми (2.15) – (2.19) и (2.51). Диапазоны вариаций модельных параметров указаны 
в 2.4.4. На основе данной модели методом МК рассчитаны 350 случайных реали-
заций КДО и потоков диффузного излучения, отражаемого кожей вне зоны падаю-
щего на нее света, в спектральном диапазоне 450–800 нм (с шагом 5 нм). Сигналы 
∆P(ρ, λ) рассчитывались для геометрических параметров эксперимента, соответ-
ствующих ρ0 = 0,4 мм и ρ = 0,8; 1,2 и 1,6 мм. Для каждой реализации R(λ) и ∆P(ρ, λ) 
проведено восстановление модельных параметров с использованием разработан-
ных методов расчета данных характеристик и метода Левенберга – Марквардта [96] 
для минимизации функционалов (2.52) и (2.53). Коэффициенты корреляции между 
точными и восстановленными значениями концентраций HbO2, MetHb, CОHb и 
SHb приведены в табл. 2.20. Видно, что рассматриваемые измерения обладают вы-
сокой чувствительностью к присутствию в крови всех производных гемоглобина. 
Таблица 2.20
Коэффициенты корреляции между точными и восстановленными  
концентрациями гемоглобинов в крови
Параметр
Тип измерений
1 2 3
S 0,993 0,991 0,991
СMetHb 0,994 0,980 0,982
CCOHb 0,935 0,965 0,962
CSHb 0,997 0,996 0,992
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Примечательно, что совместная интерпретация измерений R(λ) и ∆P(ρ, λ) не 
приводит к повышению точности определения искомых параметров. Возможно, 
этот результат в некоторой степени обусловлен используемыми при решении об-
ратной задачи значениями коэффициентов ωi и νij в формулах (2.52), (2.53). Сле-
дует отметить, что использование разностных сигналов ∆P(ρ, λ) для определения 
гемоглобинного состава является наиболее предпочтительным, поскольку соот-
ветствующее измерительное устройство не требует калибровки, что повышает 
удобство эксплуатации измерителя и исключает дополнительные затраты на его 
периодическую калибровку. При этом чувствительность измерений ∆P(ρ, λ) к 
малым вариациям гемоглобинного состава можно легко повысить путем увели-
чения измерительной базы, т. е. расстояния между областью облучения ткани и 
областью регистрации рассеянного ею света.
Представленные подходы к оптической диагностике СМП кожи и гемогло-
бинного состава являются основой высокоточных и удобных в использовании 
оптических измерителей, обладающих такими важными достоинствами, как не-
инвазивность, бесконтактность, бескалибровочность и оперативность измере-
ний. Данные измерители могут найти широкое применение в медицинской диа-
гностике и терапии.
2.4.6. Диагностика биологических тканей  
на основе стандартных спектрофотометров 
На практике для измерения световых потоков, многократно рассеянных тка-
нью за пределами области посылки возбуждающего излучения, наиболее часто 
используются стандартные спектрофотометры (Avantes, Ocean Optics и др.), вклю-
чающие широкополосный источник излучения, волоконно-оптический катетер и 
волоконно-оптический спектрометр [16, 148, 149]. Для подведения возбуждаю-
щего излучения от источника к ткани и для доставки рассеянного тканью излу-
чения к спектрометру используется волоконно-оптический катетер, состоящий 
из центрального облучающего световода и окружающих его шести принимаю-
щих световодов (или наоборот). Таким образом, измерения сигнала диффузного 
света выполняются на одном фиксированном расстоянии от источника излуче-
ния. Относительно низкая стоимость и коммерческая доступность таких фото-
метров обуславливают актуальность разработки методов количественного анали-
за результатов соответствующих им измерений для тканей организма человека.
Определение СМП кожной ткани
Определение СМП ткани основывается на сравнении модельного и экспери-
ментального спектров ДО ткани и подборе модельных параметров x, обеспечи-
вающих минимум функционала:
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где Nλ – количество точек в измеряемых спектрах; ωexp(λi) – экспериментальный 
спектр, определяемый путем сравнения детектируемых сигналов от ткани (P) и 
от белого диффузного отражателя (Pref) как
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Eexp(λ) – экспериментальный спектр ослабления сигнала в ткани; λ0 – нормиро-
вочная длина волны; E(x, λ) и ω λ λ λ( , ) ( , ) ( , )x x xi iE E= 0  – модельные спектры 
оптического ослабления и ДО ткани, рассчитываемые по формулам (2.15) – (2.20) 
и (2.39). Нормировка (2.55) позволяет избавиться от влияния интенсивности из-
лучения источника, чувствительности приемника и величины оптического осла-
бления опорного отражателя на точность оценок параметров x.
Точность диагностики СМП кожи на основе стандартных спектрофотометров 
оценена путем обращения спектров диффузного отражения ωMС(λ) (30 значений 
λ из диапазона 450—800 нм), рассчитанных методом МК для 103 случайных ре-
ализаций параметров х = (xm) двухслойной среды, моделирующей кожную ткань. 
Диапазоны вариаций параметров, соответствующие обращаемым спектрам, при-
ведены в табл. 2.4. Эти же диапазоны использовались для ограничения области 
возможных решений задачи минимизации (2.54). Расчет выполнен для наиболее 
распространенной конфигурации волокон в волоконно-оптическом катетере, а 
именно: диаметры излучающего и детектирующего волокон – 400 мкм, рассто-
яние между их центрами – 430 мкм. Коэффициенты выражения (2.39) для опти-
ческого пропускания кожи, соответствующие указанным геометрическим пара-
метрам, приведены в табл. 2.14.
Восстановленные значения параметров xm
*  сравнивались с их точными зна-
чениями xm, и на основании этого делались выводы об информативности рассма-
триваемых измерений относительно xm. В результате оказалось, что по норми-
рованному спектру ДО кожи (2.55), измеряемому при наличии базы (430 мкм) 
между источником и приемником излучения, можно надежно определять кон-
центрацию гемоглобина (FtHb) и билирубина (Cbil) в тканях дермы, степень ок-
сигенации венозно-артериальной крови (S) и структурный параметр ткани (ν), 
определяющий спектральный ход ее транспортного коэффициента рассеяния в 
диапазоне 600–700 нм (β′ ~ λ–ν). Средние погрешности восстановления параме-
тров FtHb, Cbil, S и ν составляют соответственно 9,5, 8,4, 2,3 и 4,0 %. Коэффици-
енты корреляции между точными и восстановленными значениями данных пара-
метров – 0,990; 0,985; 0,992 и 0,986 соответственно. Что касается других важных 
параметров кожи, в частности содержания меланина в эпидермисе (ODm), коэф-
фициента рассеяния ткани (β′) и диаметра капилляров (dv), то разброс их вос-
становленных значений ( xm
* ) относительно прямых x xm m=
∗  сопоставим с апри-
орной неопределенностью xm. Следует отметить, что оценки ODm и β′ можно 
выполнять с приемлемой для практики точностью на основании абсолютных 
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измерений оптического ослабления кожи Eexp(λ). В этом случае коэффициенты 
корреляции между точными и восстановленными значениями ODm и β′(632 нм) 
составляют 0,999 и 0,984 соответственно. При этом точность восстановления 
других СМП практически не изменяется по сравнению с измерениями норми-
рованного спектра ωexp(λ) = Eexp(λ0) / Eexp(λ).
Для апробации аналитической модели ослабления света в кожной ткани ис-
пользовались спектры ДО кожи 30 добровольцев, измеренные в диапазоне 450–
800 нм. В качестве исследуемых анатомических участков брались безымянный 
палец, ладонь, мочка уха и переносица. Измерения проводились с помощью спек-
трофотометра фирмы Avantes (Нидерланды) [161]. В качестве источника излу-
чения использовалась дейтериво-галогеновая лампа, излучающая в диапазоне 
215–2500 нм. Доставка излучения от лампы и сбор отраженного сигнала осущест-
влялись с помощью волоконно-оптического катетера со стандартной конфигура-
цией волокон: одно светопринимающее волокно, вокруг которого расположено 
шесть светоподводящих волокон (диаметр всех волокон 400 мкм). Спектры отра-
жения P(λ) снимались с разрешением ~ 0,5 нм с помощью волоконно-оптическо-
го ПЗС-спектрометра на дифракционной решетке. Сигнал с ПЗС-матрицы через 
USB-порт подавался на персональный компьютер для его хранения и обработ-
ки. Нормированный спектр диффузного отражения ткани ωexp(λ) определялся в 
соответствии с формулой (2.55), в которой λ0 = 800 нм, а Pref(λ) – спектр отраже-
ния белого референсного отражателя WS (Avantes, Нидерланды).
Количественный анализ спектров ωexp(λ) выполнялся в приближении модели 
оптического ослабления кожной ткани, основанной на выражениях (2.15) – (2.20) 
и (2.39), путем подбора модельных параметров, отвечающих минимуму невязки 
(2.54). Спектры ωexp(λ) для четырех анатомических участков кожи четырех добро-
вольцев представлены на рис. 2.23. Практически все измеренные спектры име-
ют небольшой провал в области 475–480 нм, который, по-видимому, обусловлен 
поглощением света бета-каротином, содержащимся в небольшом количестве в 
тканях кожи и имеющим локальный максимум поглощения в указанной области 
спектра [162]. При обработке экспериментальных данных его учет выполнялся 
путем введения в формулу (2.19) дополнительного слагаемого – Сβεβ(λ), где Сβ и 
εβ – молярная концентрация и молярный коэффициент поглощения бета-кароти-
на. Как видно из рис. 2.23, нормированные спектры ДО кожи ω(x, λ), подобран-
ные в результате решения обратной задачи, достаточно хорошо воспроизводят 
экспериментальные данные. Среднеквадратическое отклонение σ, вычисляемое 
по формуле (2.54), не превышает 0,007 как для представленных, так и для всех 
других измеренных спектров. При этом среднее время решения обратной зада-
чи для одного спектра ωexp(λ) составляет ~ 1 с, что свидетельствует о быстродей-
ствии разработанного метода расчета ослабления света в кожной ткани.
Средние значения и среднеквадратические отклонения СМП кожи, рассчи-
танные по экспериментальным спектрам ослабления, приведены в табл. 2.21. 
С учетом информационных возможностей рассматриваемых измерений в табли-
це указаны только параметры FtHb, S и ν (Cbil ≤ 0,2 мг/л для всех добровольцев), а 
127
также восстановленные значения концентрации бета-каротина Сβ, позволяющие 
получить представление о диапазоне вариаций данного параметра для нормаль-
ной светлой кожи человека. Для сравнения с литературными данными параметр 
FtHb удобно перевести в концентрацию капилляров в ткани как fbl = FtHb / CtHb, 
где СtHb – средняя плотность гемоглобина в крови (150 г/л). Диапазон вариаций 
fbl, полученный по результатам анализа 120 спектров отражения кожи (30 до-
бровольцев и 4 анатомических участка), составляет 0,2–5,1 %, что находится в 
полном соответствии с результатами независимых исследований [122, 132, 163]. 
Найденные значения сатурации венозно-артериального гемоглобина также име-
ют разумные значения и согласуются с литературными данными [7, 13]. Наибо-
лее надежные данные по параметру ν получены в работах [4, 5] методом фото-
метрии с использованием интегрирующих сфер. Согласно этим данным ν = 1,21 
и 1,27 соответственно. Как видно, эти значения достаточно близки к значениям 
ν, указанным в табл. 2.21 Таким образом, разработанная аналитическая модель 
ослабления света в кожной ткани позволяет получать вполне корректные оцен-
ки СМП кожи, причем в реальном масштабе времени.
Рис. 2.23. Экспериментальные (сплошные) и теоретические (пунктир) спектры  
диффузного отражения безымянного пальца (а), ладони (б), мочки уха (в)  
и  переносицы (г) четырех добровольцев (1–4)
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Таблица 2.21
СМП (среднее значение ± среднеквадратическое отклонение), 
 восстановленные из экспериментальных спектров ДО безымянного пальца (1), 
ладони (2), мочки уха (3) и переносицы (4) 30 добровольцев
СМП
Анатомический участок
1 2 3 4
FtHb, г/л 1,91 ± 1,18 0,87 ± 0,52 2,02 ± 1,23 2,31 ± 2,09
S 0,66 ± 0,11 0,39 ± 0,19 0,70 ± 0,21 0,65 ± 0,19
ν 1,37 ± 0,13 1,47 ± 0,24 1,39 ± 0,14 1,24 ± 0,18
Cβ, мкмоль/л 2,40 ± 1,05 1,78 ± 0,94 2,45 ± 1,11 2,54 ± 1,88
Следует отметить, что рассматриваемые измерения, проводимые для участ-
ков кожи с пульсирующим изменением объема кровеносных сосудов (вследствие 
сердечных сокращений), позволяют также определять сатурацию артериального 
гемоглобина. Кардиоритм кровотока в артериях модулирует детектируемые сиг-
налы, поэтому, измеряя спектры отражения света в различные моменты времени 
t, можно отслеживать динамику параметров FtHb(t) и S(t) в исследуемой ткани. 
Параметр S можно представить в виде линейной комбинации сатураций веноз-
ного (Sv) и артериального (Sa) гемоглобина:
 S t S F S t F t F F t( ) ( ) ( ) ( )= +( ) +( )v tHbv a tHba tHbv tHba ,  (2.56)
где FtHb
v  и FtHb
a  – концентрация венозного и артериального гемоглобина в тка-
ни. Записав уравнение (2.56) для моментов времени t0 и ti и вычитая одно урав-
нение из другого, получим:
 ∆ ∆SF S Fi itHb a tHb( ) = ( ) , (2.57)
где ∆ F F t F ti itHb tHb tHb( ) = −( ) ( )0 , ∆ SF S t F t S t F ti i itHb tHb tHb( ) = −( ) ( ) ( ) ( )0 0 . В це-
лях повышения устойчивости метода определения Sa к погрешностям оптиче-
ских измерений и влиянию контакта волоконно-оптического катетера с иссле-
дуемой тканью измерения параметров FtHb и S предпочтительно выполнять для 
N > 2 моментов времени ti. В этом случае для решения переопределенной систе-
мы уравнений (2.57) используется метод наименьших квадратов:
 S F SF Fi i
i
N
i
i
N
a tHb tHb tHb= ( ) ( ) ( )
= =
∑ ∑∆ ∆ ∆
1
2
1
. (2.58)
При практической реализации предлагаемого метода спектры отражения 
кожи снимались с временным разрешением 4,5 мс в течение 5 секунд. Для из-
мерений использовался безымянный палец. Управление работой спектрометра 
осуществлялось персональным компьютером через USB-интерфейс с помощью 
специального программного обеспечения. О влиянии артериальных пульсаций 
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на детектируемые оптические сигналы можно судить по рис. 2.24, на котором 
представлена временная развертка сигнала ДО на длине волны максимального 
различия коэффициентов поглощения окси- и деоксигемоглобина.
Наряду с отчетливыми периодическими колебаниями сигнала виден также 
небольшой систематический сдвиг общего уровня сигнала, обусловленный на-
жимом измерителя на кожу добровольца. Этот сдвиг является главным источ-
ником погрешностей измерения оксигенации артериальной крови, поэтому при 
проведении измерений необходима фиксация волоконно-оптического датчика на 
исследуемом участке кожи. Другим источником погрешностей являются шумы 
измерительного устройства. Для ослабления их влияния на результат измерений 
проводилось сглаживание временных значений сигналов Pi кубическими сплай-
нами f(ti), минизирующими функционал вида
 γ γP f t f x
x
dxi i
i
N
t
t
− + −( ) ∂
∂
=
∑ ∫( ) ( )
min
max
2
1
2
2
2
1 , (2.59)
где γ – параметр сглаживания (γ = 0–1), [tmin, tmax] – временнóй интервал. Первое 
слагаемое в (2.59) представляет собой невязку между Pi и f(ti), второе отвечает 
за гладкость функции f(t) в пределах интервала [tmin, tmax]. Параметр γ регулирует 
соотношение между гладкостью искомой функции и невязкой измерений. Выбор 
γ в общем случае определяется уровнем ошибок измерений. В нашем случае оп-
тимальное сглаживание экспериментальных сигналов без существенной потери 
содержащейся в них информации достигалось при γ = 0,99.
Процедура сглаживания выполнялась для всех спектральных участков в ди-
апазоне 450–800 нм. Полученные в результате функции f(λ, t) позволяют рассчи-
тать спектр ДО кожи в любой момент времени. Параметры FtHb и S восстанав-
ливались для 200 значений t, равномерно распределенных на интервале 0–5 с. 
Рис. 2.24. Временная развертка сигнала диффузного отражения кожи 
 на λ = 577 нм и его аппроксимация кубическими сплайнами
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При поиске модельных параметров, обеспечивающих минимум невязки (2.54), 
в качестве начального приближения использовалось решение задачи минимиза-
ции для предыдущего момента времени, что позволило значительно уменьшить 
вычислительные затраты и время обработки экспериментальных данных. Вос-
становленные зависимости FtHb(t) и S(t) представлены на рис. 2.25, а. Посколь-
ку приток-отток артериальной крови (с высокой степенью оксигенации) в ис-
следуемый объем ткани приводит к увеличению-уменьшению концентрации 
гемоглобина и степени оксигенации смешанной (венозно-артериальной) крови, 
то колебания параметров FtHb и S являются синхронными, что и подтверждают 
представленные зависимости.
На основе зависимости FtHb(t) выбирается момент времени t0, соответствую-
щий минимальному содержанию гемоглобина в ткани, и относительно него вы-
числяются приращения ∆ FtHb( )  и ∆ SFtHb( ) . Данные приращения сопоставле-
ны на рис. 4, в. Все точки располагаются вблизи прямой (2.57), соответствующей 
Sа = 97 %. Следует отметить, что, несмотря на значительный разброс параме-
тров FtHb и S для кожи добровольцев, значения Sа, рассчитанные по зависимо-
стям FtHb(t) и S(t) для каждого добровольца, лежат в сравнительно узком диапа-
зоне, соответствующем физиологическим данным здорового человека (94–99 %). 
Этот факт еще раз подтверждает корректность оценок параметров СМП кожи с 
использованием разработанной модели ее оптического ослабления.
Анализ содержания гемоглобина в крови
В коммерчески доступных оптоволоконных спектрофотометрах отража-
тельного типа расстояние между облучающим и детектирующим световодами 
(430 мкм) сравнимо с их диаметрами (400 мкм). Малая величина соответствую-
Рис. 2.25. Результаты эксперимента по определению степени  
оксигенации артериальной крови:
а – зависимости восстановленных параметров FtHb (сплошная) и S (пунктир) от времени;  
б – аппроксимация экспериментальных точек ∆ ∆F SFtHb tHb( ) ( )( ),  зависимостью (2.57)
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щей измерительной базы обуславливает низкую чувствительность результатов 
фотометрирования кожной ткани к вариациям содержания гемоглобина в крови. 
Корректность получения данных о гемоглобине в крови при фиксированной из-
мерительной базе также осложняется экранирующим влиянием эпидермиса, ко-
торый существенно поглощает падающее на него излучение.
Для анализа производных гемоглобина в крови более предпочтительно ис-
пользовать слизистые оболочки губы или языка пациента. Во-первых, эти тка-
ни доступны для прямого контакта с ними волоконно-оптического датчика. Во-
вторых, у них отсутствует сильно поглощающий верхний слой, как у кожи, а все 
их внутренние слои имеют схожую морфологию, что позволяет рассматривать 
их в оптическом плане как однородный и полубесконечный слой (в соответствии 
с предположениями модели ослабления света в слизистых оболочках).
Точность определения процентного состава гемоглобина с учетом дисгемо-
глобиновых фракций по данным фотометрирования слизистой оболочки оценена 
на основе нормированных спектров ее ДО ωMC(λ), смоделированных методом МК 
в диапазоне 450–800 нм с шагом 5 нм при максимальном разбросе параметров 
ткани. Расчет спектральной зависимости транспортного коэффициента рассеяния 
ткани выполнялся по формуле (2.9). Фактор анизотропии рассеяния g полагается 
независящим от λ, поскольку неопределенность его абсолютного значения для 
каждой λ сопоставима с неопределенностью его спектрального поведения [44, 
112, 118, 120]. Спектр коэффициента поглощения ткани моделировался в соот-
ветствии со следующими выражениями:
 k d f k( ) , ( )λ α λ λ= ( )v v tHb , (2.60)
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S C CtHb
tHb
tHb
HbO2 COHb COHb MetHb MetHb( ) ln ( ) ( ) (λ µ
ε λ ε λ ε= [ + +10 λ
ε λ ε λ
)
( ) ( ) ,
+
+ + − − − −( ) C S C C CSHb SHb COHb MetHb SHb Hb1  (2.61)
где ktHb – коэффициент поглощения общего гемоглобина; СtHb = 150 г/л – сред-
няя плотность гемоглобина в крови; μtHb – молярная масса гемоглобина; S, 
CCOHb, CMetHb, CSHb – относительные концентрации HbO2, COHb, MetHb и SHb 
в общем составе гемоглобина; εHb, εHbO2, εCOHb, εMetHb, εSHb – молярные коэффи-
циенты поглощения производных гемоглобина; α – поправочный коэффициент, 
учитывающий эффект локализованного поглощения света кровеносными сосу-
дами (рассчитывается по формуле (2.8)); dv – средний диаметр кровеносных со-
судов. В соответствии с литературными данными [152–156] для вариаций пара-
метров CCOHb, CMetHb, CSHb выбраны следующие диапазоны: CCOHb = 0,1–40 %, 
CMetHb = 0,1–40 %, CSHb = 0,1–10 %. Диапазоны вариаций других модельных па-
раметров указаны в табл. 2.1. В качестве решения обратной задачи выбирался 
набор модельных параметров x, отвечающий минимуму невязки между ωMC(λ) 
и ω(x, λ), где ω(x, λ) – аналитический спектр ДО ткани (обратный спектру осла-
бления света в ткани), который при заданных параметрах x описывается форму-
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лами (2.8), (2.9), (2.42), (2.60) и (2.61). Для исследования устойчивости решения 
обратной задачи к погрешностям оптических измерений восстановление модель-
ных параметров из спектров ωMC(λ) проводилось при случайных возмущениях 
ωMC(λ) в пределах ±3 %. 
Относительные концентрации производных гемоглобина в крови, соответ-
ствующие спектрам ωMC(λ) (S, CCOHb, CMetHb, CSHb) и восстановленные из этих 
спектров (S*, CCOHb
* , CMetHb
* , CSHb
* ), сопоставлены на рис. 2.26. Несмотря на то 
обратная задача решалась в условиях максимальной вариативности параметров 
ткани, влияющих на процесс переноса в ней оптического излучения, результа-
ты восстановления концентрации гемоглобина являются вполне приемлемыми с 
практической точки зрения. Среднеквадратические погрешности восстановления 
CHbO2, CCOHb, CMetHb, CSHb составляют соответственно 0,019; 0,017; 0,012; 0,003.
Представляло интерес экспериментально проверить предложенный метод 
определения содержания гемоглобина в крови. Для этого использовались спек-
Рис. 2.26. Результаты численных экспериментов по восстановлению 
 относительной концентрации в крови HbO2 (а), COHb (б), MetHb (в) и SHb (г)
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тры отражения нижней губы (тыльная сторона) 20 добровольцев, измеренные в 
диапазоне 450–800 нм при наличии базы между источником и приемником из-
лучения. В экспериментах использовался стандартный спектрофотометр фирмы 
Avantes [161]. Количественный анализ экспериментальных спектров ωexp(λ) вы-
полнялся в приближении модели ослабления света в ткани, построенной на ос-
нове формул (2.8), (2.9), (2.42), (2.60) и (2.61). Расчетные и экспериментальные 
спектры диффузного отражения ткани для четырех добровольцев представлены 
на рис. 2.27. Видно, что некоторые спектры имеют небольшой провал в области 
475–480 нм, который указывает на наличие бета-каротина в слизистой оболоч-
ке губы. Данное обстоятельство учитывалось путем введения в формулу (2.60) 
дополнительного слагаемого, отвечающего за поглощение света бета-каротином 
[162]. С учетом данного пигмента среднеквадратическое отклонение расчетных 
и экспериментальных спектров не превышает 0,007. Значения молярной концен-
трации бета-каротина, полученные на основании анализа экспериментальных 
данных, лежат в диапазоне 0,6–7,0 мкмоль/л.
Несмотря на значительный разброс экспериментальных спектров отражения 
ткани (обусловленный индивидуальными вариациями объемного содержания и 
диаметра кровеносных сосудов, коэффициента рассеяния, фактора анизотро-
пии рассеяния и показателя преломления ткани), полученные по ним значе-
ния относительной концентрации оксигемоглобина в крови CHbO2 варьируются 
в сравнительно узком диапазоне – 83–92 %. Среднее значение CHbO2 состав-
ляет 88 %, среднеквадратическое отклонение – 3 %. При этом концентрации 
карбокси- и метгемоглобина не превышают соответственно 5,0 и 1,2 %, что с 
учетом незначительного различия содержаний дисгемоглобинов в венозной и 
артериальной крови [164] соответствует нормальным физиологическим дан-
ным [165, 166]. Сульфгемоглобина в крови добровольцев выявлено не было. 
К сожалению, сравнить полученные оценки гемоглобинного состава с незави-
симыми данными (например, биохимическими) на момент измерений не пред-
ставлялось возможным.
Представленные результаты составляют основу метода экспресс-анализа 
компонентного состава гемоглобина с учетом его дисгемоглобиновых фракций 
Рис. 2.27. Экспериментальные (сплош-
ные) и теоретические (пунктир) спектры 
диффузного отражения слизистых обо-
лочек губы
по спектру диффузного отражения ткани, измеряемому на расстоянии от обла-
сти посылки возбуждающего излучения. Измерения могут выполняться на ос-
нове коммерчески доступных оптоволоконных спектрофотометров отражатель-
ного типа. При этом пороговую чувствительность измерений можно повысить 
путем увеличения измерительной базы, т. е. расстояния между облучающим и 
детектирующим световодами. Аналитическая модель ослабления света в ткани, 
используемая при математической обработке регистрируемых сигналов, позво-
ляет достигнуть точности и оперативности анализа, удовлетворяющих требова-
ниям современной медицинской диагностики.
Для проведения измерений наиболее предпочтительно использовать слизи-
стую оболочку губы, отличающуюся стабильностью оксиметрических показате-
лей в нормальном состоянии организма человека и соответствующую предполо-
жениям используемой модели. Для соблюдения санитарно-гигиенических норм 
фотометрические измерения могут быть реализованы путем фиксации оптово-
локонного датчика на поверхности слизистой оболочки посредством прозрачно-
го одноразового колпачка. 
Метод может с успехом применяться в токсикологии, анестезиологии и ин-
тенсивной терапии для непрерывного наблюдения за жизненно важными пока-
зателями больного с целью обеспечения его безопасности.
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Г л а в а  3 
МульТИспЕкТральНая ВИДЕорЕфлЕкТоМЕТрИя 
бИолоГИЧЕскИх ТкаНЕй
Большинство патологий тканей организма человека, включая опухоли, де-
монстрируют значительные структурные и морфологические изменения на кле-
точном и внутриклеточном уровнях [167]. В ряде случаев эти изменения могут 
быть зарегистрированы посредством анализа спектра отражения ткани. В пре-
дыдущей главе рассмотрен ряд методов определения СМП ткани по спектрам ее 
ДО, измеряемым на основе оптоволоконной техники с пространственным разне-
сением каналов возбуждения и регистрации оптического излучения. Использо-
вание таких методов предпочтительней традиционной диагностики, требующей 
удаления нескольких квадратных миллиметров тканевой поверхности и после-
дующего ожидания результатов гистологического исследования. Однако рас-
смотренные методы позволяют судить о состоянии ткани только в точке ее со-
прикосновения с торцом зонда. Между тем для вынесения точного и надежного 
диагноза необходима информация о распределении СМП как в самом подозри-
тельном новообразовании, так и в его окрестностях. В этом смысле наибольши-
ми диагностическими возможностями обладают методы мультиспектральной ви-
деорефлектометрии биологических объектов [24–37, 168, 169]. В них результаты 
измерений потоков рассеянного тканью света представляются в виде многослой-
ной матрицы с размерностью Nx×Ny×Nλ, в которой каждый k-й слой (k = 1, …, Nλ) 
является монохромным изображением с пространственным разрешением Nx×Ny, 
полученным в k-м спектральном участке. До недавнего времени для реализации 
этих методов применялась уникальная и дорогостоящая аппаратура, при исполь-
зовании которой высокое спектральное разрешение изображения достигалось 
ценой значительного увеличения длительности измерений [24, 30, 36, 37, 168]. 
Однако с появлением коммерчески доступных перестраиваемых фильтров на 
жидких кристаллах [38, 39], позволяющих выполнять высокоскоростную спек-
тральную селекцию изображений, открылась возможность проведения анало-
гичных измерений на значительно более простой инструментальной базе [29, 
31–35]. В настоящее время единственной проблемой, сдерживающей использо-
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вание данных методов в медицинской практике, является большая вычислитель-
ная сложность количественного анализа мультиспектральных изображений био-
ткани. Известные методы построения параметрических карт исследуемой ткани 
[26, 28, 30, 33–35, 168] основаны на сравнении изображения ткани с изображени-
ем калибровочного образца, определении коэффициента диффузного отражения 
(КДО) ткани (с точностью до некоторого постоянного множителя) для каждой 
точки ее изображения и моделировании теоретического спектра КДО по отно-
шению к экспериментальному путем подбора модельных параметров. Отличия 
здесь заключаются лишь в используемой модели переноса света в ткани. Одна-
ко, учитывая высокое пространственное разрешение получаемых изображений, 
использование даже наиболее простых моделей (основанных, например, на зако-
не Ламберта – Бера или теории Кубелки – Мунка) не позволяет достичь необхо-
димой для практики оперативности построения искомых параметрических карт. 
Кроме того, для устойчивого решения обратной задачи необходимо, чтобы коли-
чество спектральных слоев изображения в несколько раз превышало количество 
модельных параметров, что еще больше затрудняет интерпретацию результатов 
измерений в режиме реального времени.
Чаще всего на практике применяют сравнительно простые системы визуа-
лизации на основе цифровой видеокамеры, позволяющие получать изображе-
ния ткани в трех широких спектральных участках – красном (R), зеленом (G), 
синем (B) [27, 169–171]. Для конвертации цветного изображения ткани в дву-
мерные (усредненные по глубине) распределения ее хромофоров в работах [27, 
169] предлагается использовать полуэмпирические таблицы преобразования. 
В [9–11] предложены близкие по сути методы обработки цветных изображений 
ткани, основанные на линейном преобразовании трех составляющих цвета каж-
дого пикселя в независимые компоненты спектра КДО ткани, ассоциируемые с 
концентрациями ее хромофоров (меланин и гемоглобин). Таблицы и параметры 
преобразования для конкретной измерительной системы (с конкретными спек-
тральными и геометрическими характеристиками) получают на основе предста-
вительной выборки спектров диффузного отражения и цветных изображений 
кожи добровольцев. К недостаткам данных методов следует отнести невозмож-
ность учета вариаций всех СМП ткани, влияющих на потоки рассеянного ею из-
лучения (ввиду малого объема измеряемой информации) и использование для по-
строения параметрических карт абсолютных значений цветовых (RGB) сигналов. 
Первое обстоятельство приводит к неоднозначности связи концентрации хромо-
форов ткани с определяемыми компонентами спектра ее КДО и, как следствие, 
к большим диагностическим ошибкам. Второе обуславливает зависимость пара-
метров преобразования от геометрии эксперимента (т. е. от условий освещения 
ткани и регистрации отраженного ею излучения) и исключает возможность ис-
пользования данных методов при измерениях с неконтролируемыми геометри-
ческими параметрами (например, при эндоскопическом исследовании слизистых 
оболочек). Кроме того, при разработке данных измерительных систем необхо-
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димо проведение длительного, трудоемкого и дорогостоящего этапа эмпириче-
ского получения соответствующих им таблиц или параметров преобразования.
В настоящей главе предлагаются разработанные автором методы оператив-
ного построения параметрических карт кожи, слизистых оболочек и глазно-
го дна, основанные на регрессионном подходе к решению обратных задач оп-
тики светорассеивающих сред [102, 172–176]. Методы включают регистрацию 
мультиспектрального изображения ткани в Nλ ≥ 6 узких спектральных участ-
ках, нормировку изображения на один из его спектральных слоев и попиксель-
ную обработку нормированного изображения с использованием устойчивых 
регрессионных связей СМП ткани со спектральными яркостями пикселов изо-
бражения. Регрессии получают посредством моделирования процесса переноса 
излучения в биологической ткани при широкой вариации модельных параметров 
[13], что позволяет исключить необходимость проведения экспериментальных ис-
следований для большой группы добровольцев. Использование нормированных 
изображений делает получаемые параметрические карты не зависящими от гео-
метрических параметров эксперимента. Рабочие длины волн выбираются, исходя 
из анализа линейно независимых компонент спектра КДО ткани и требований ми-
нимизации погрешности решения обратной задачи в условиях априорной неопре-
деленности всех параметров ткани, влияющих на распространение в ней света.
3.1. полуЧЕНИЕ параМЕТрИЧЕскИх карТ  
слИзИсТых оболоЧЕк
Эндоскопическое исследование является основным средством ранней диагно-
стики злокачественных заболеваний пищеварительного тракта и легких. Совре-
менные эндоскопические системы формируют высококачественное изображение 
ткани в реальном времени непосредственно на дисплее компьютера. К настояще-
му времени составлены многочисленные атласы высококачественных цветных 
изображений слизистых оболочек в норме и при различных патологических со-
стояниях [177, 178], помогающие гастроэнтерологам по изображению на мони-
торе установить диагноз и подобрать лечение. Однако эндоскопический осмотр 
слизистой оболочки в белом свете далеко не всегда позволяет надежно верифи-
цировать патологический процесс, особенно на его ранней стадии. Это связано 
с различием характеристик видеоизображения для различных эндоскопических 
систем и анатомических участков. Кроме того, обычное эндоскопическое иссле-
дование основывается на субъективной оценке изображения слизистой оболоч-
ки врачом, исходя из его опыта, квалификации и цветовосприятия.
В последнее десятилетие в клинической практике все шире начинает ис-
пользоваться эндоскопия с оптическим усилением изображения [179, 180]. Суть 
ее заключается в преобразовании обычного цветного изображения ткани (путем 
компьютерной обработки) в несколько спектральных изображений, каждое из ко-
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торых соответствует определенной длине волны света – от фиолетового (400 нм), 
проникающего в поверхностные слои ткани, до красного (700 нм), проникающего 
в глубокие слои. Такая эндоскопия позволяет улучшить видимость кровеносных 
сосудов и других структур в слизистой оболочке, однако не дает количественной 
информации о состоянии ткани.
Функциональные возможности современной эндоскопической аппаратуры 
могут быть существенно расширены за счет увеличения спектральных слоев изо-
бражения исследуемой ткани. Это позволит дополнить обычную визуальную ди-
агностику слизистой оболочки картами двумерных распределений ее СМП, ха-
рактеризующих процесс развития патологии. Уже достоверно известно, что рост 
опухолей, превышающих в диаметре несколько миллиметров, возможен только в 
случае формирования и прорастания в них мелких капилляров, обеспечивающих 
опухолевые клетки кислородом и питательными веществами [181]. В результате 
опухолевая ткань отличается от окружающей ее нормальной ткани более высо-
ким кровенаполнением и более мелкими кровеносными сосудами. Кроме того, 
злокачественные опухоли характеризуются интенсивным потреблением кислоро-
да, поэтому концентрация кислорода в сосудах, отводящих кровь из патологиче-
ских областей, обычно ниже нормы. В связи с этим информация о распределении 
концентрации гемоглобина, степени оксигенации крови и диаметре кровеносных 
сосудов в слизистой оболочке, отображаемая на дисплее компьютера в ходе про-
ведения эндоскопии, могла бы значительно повысить современные возможности 
ранней диагностики онкологических заболеваний.
3.1.1. Мультиспектральная эндоскопия
Процесс получения мультиспектрального изображения исследуемой ткани 
можно схематически представить следующим образом [29, 33, 34, 182]. В каче-
стве источника излучения, освещающего ткань, используется лампа или «белый» 
светодиод. Перестраиваемый оптический фильтр, установленный перед источ-
ником излучения, вырезает из широкого спектра излучателя узкие спектральные 
составляющие, которые по оптическому волокну последовательно направляют-
ся на ткань. Отраженный от ткани свет собирается линзой на ПЗС-матрице, и на 
основе ее фотосигналов формируется мультиспектральное изображение ткани, 
выводимое на монитор. Для исключения попадания на светочувствительные эле-
менты матрицы зеркально отраженного света, приводящего к появлению бликов 
в изображении ткани, перед источником излучения и перед блоком регистрации 
излучения устанавливаются взаимно ортогональные поляризационные фильтры. 
Свет, отраженный от поверхности ткани, сохраняет исходную поляризацию и 
поэтому блокируется фильтром в канале регистрации. Оставшаяся часть света 
проникает в глубь ткани, где в результате многократного рассеяния практически 
полностью утрачивает первоначальную поляризацию. Рассеянный в заднюю по-
лусферу диффузный свет проходит через поляризационный фильтр в канале ре-
гистрации и попадает на светочувствительные элементы ПЗС-матрицы.
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Повысить диагностические возможности современной эндоскопической ап-
паратуры, а также увеличить освещенность ткани в узких спектральных участках 
можно путем использования для подсветки ткани набора лазерных источников 
излучения с различными длинами волн. Блок-схема устройства, реализующе-
го такой способ получения мультиспектрального изображения ткани, приведе-
на на рис. 3.1.
Данное устройство функционирует следующим образом. Микропроцессор-
ный блок управления излучателями 1 организует чередующуюся посылку ис-
точником 2 излучения с различной длиной волны. Блок распределения каналов 
посылки излучения 3 подводит излучение от каждого излучателя ко входу осве-
щающего оптического волокна 4. В простейшем случае в качестве блока 3 может 
использоваться разветвленное оптическое волокно, в котором несколько воло-
кон, каждое из которых соединено с одним из излучателей, сводятся в одно об-
щее волокно 4. Потоки возбуждающего излучения с различными длинами волн 
направляются на исследуемую ткань 7 по оптическому волокну 4, находяще-
муся внутри эластичного зонда 5 для эндоскопии внутри полости тела. Отра-
женное от ткани излучение собирается в блоке регистрации излучения, выпол-
ненном на основе ПЗС-матрицы 11 с расположенной перед ней линзой 10. При 
смене спектрального состава возбуждающего излучения на выходе блока реги-
страции последовательно формируются спектральные слои изображения ткани 
в отраженном от нее свете с различными длинами волн. Для исключения попа-
дания на светочувствительные элементы матрицы зеркально отраженного света 
и устранения бликов в изображении ткани в наконечнике 6 зонда 5 установлены 
два взаимно ортогональных поляризационных фильтра 8 и 9, один – на выходе 
освещающего оптоволокна 4, второй – перед линзой 10. Сигналы от светочув-
ствительных элементов матрицы по цифровому кабелю 12, расположенному в 
зонде 5, передаются на блок обработки сигналов 13, выполняющий анализ по-
Рис. 3.1. Схема устройства для мультиспектральной  
эндоскопии слизистых оболочек
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следовательности спектральных изображений исследуемой ткани и определяю-
щий количественные значения параметров ткани во всех точках ее изображения. 
Блок обработки изображения 13 может быть компьютером или микропроцессо-
ром, способным выдавать свои результаты любому внешнему устройству для 
их визуализации.
3.1.2. алгоритм обработки мультиспектрального 
изображения биологической ткани
При пространственной дискретизации изображения матрицей фотоприем-
ников величина спектрального потока, регистрируемого светочувстви тельным 
элементом с координатами (i, j), определяется в соответствии с формулой
 V i j G x y P F D R x y dk i j k i j, , , , , ,Λ( ) = ( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )∫θ λ λ τ λ λ λ λ
λ
λ
1
2
, (3.1)
где (xi, yj) – координаты элемента поверхности ткани, соответствующие пиксе-
лю (i, j) ее изображения; P(λ) – мощность источника излучения; Fk(λ) – пропу-
скание перестраиваемого оптического фильтра в k-м спектральном участке Lk 
(k = 1, …, Nλ); τ(λ) – пропускание оптического волокна, поляризационных филь-
тров и линзы; D(λ) – спектральная чувствительность матрицы; R(xi, yj, λ) – коэф-
фициент диффузного отражения (КДО) ткани, представляющий собой отноше-
ние потока излучения с длиной волны λ, отраженного элементарной площадкой 
с центром в точке (xi, yj), к падающему на нее потоку; G(θ, xi, yj) – геометриче-
ский фактор, зависящий от пространственного распределения освещенности тка-
ни и угла θ между нормалью к поверхности ткани и осью собирающей линзы; l1 
и l2 – границы диапазона спектра, используемого блоком регистрации излуче-
ния. Перестраивая оптический фильтр и регистрируя кадр за кадром, формиру-
ют многослойную матрицу цифровых сигналов V(i, j, Lk), которая и называется 
мультиспектральным изображением.
Распределения СМП ткани xp(i, j) удобно определять на основе изображения 
v(i, j, Lk) = V(i, j, Lk) /V (i, j, Lref), получаемого путем нормировки исходного изо-
бражения V( j, j, Lk) на один из его спектральных слоев V(i, j, Lref) (опорный слой). 
Как следует из (3.1), нормированное изображение v(i, j, Lk) не зависит от про-
странственного распределения освещенности ткани и ее положения относительно 
блока регистрации отраженного излучения. В связи с этим зависимость v(i, j, Lk) 
от спектральной характеристики измерительного устройства легко учесть на ос-
нове вышеописанных измерений для белого диффузного отражателя с КДО, не 
зависящим от Lk. При использовании узких спектральных участков такие изме-
рения позволяют осуществлять переход от нормированных изображений ткани 
v(i, j, λk) к нормированным распределениям ее КДО:
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где λk и λref – центральные длины волн участков Lk и Lref, v0(i, j, Lk) – нормиро-
ванное мультиспектральное изображение белого диффузного отражателя.
Таким образом, задачу построения параметрических карт xp(i, j) можно све-
сти к анализу спектральной зависимости r(i, j, λk) для каждой точки (i, j) изо-
бражения ткани. Предлагаемый алгоритм решения данной задачи одинаков для 
всех точек изображения, поэтому в дальнейшем зависимость коэффициентов r 
и параметров xp от координат (i, j) для краткости будем опускать. Спектральные 
коэффициенты r(λk) представим в виде вектора измерений r = (rk) c Nλ–1 компо-
нентой rk = –lnr(λk). При большом количестве спектральных слоев изображения, 
превышающем количество (T) линейно независимых компонент r, необходимо 
уменьшить размерность исходных данных без потери содержащейся в них ин-
формации, т. е. представить эти данные в более компактном и удобном для по-
следующей интерпретации виде. Для этого воспользуемся разложением (2.2) 
вектора r по ортогональному базису (g1, …, gT) из собственных векторов кова-
риационной матрицы (2.4). Количество ЛНК определяется путем анализа соб-
ственных чисел lT (T = 1, …, Nλ – 1) ковариационной матрицы коэффициентов 
r(λk) [108, 175, 176]. Для этого ее элементы делятся на общее количество спек-
тральных участков Nλ, что приводит к выполнению условия lT∑ = 1 . Каждое из 
собственных чисел полученной матрицы определяет относительный вклад соот-
ветствующего ему собственного вектора gT в вариации r. Количество ЛНК опре-
деляется номером наименьшего собственного числа, для которого l rT > δ 2 , где 
δr – погрешность измерений r(λk).
ЛНК (ξ1, …, ξT) исходных данных, найденные по формуле (2.3), как проек-
ции r на пространство из векторов (g1, …, gT) можно использовать для расчета 
параметров модели, в приближении которой решается обратная задача. Для по-
строения явных операторов решения обратной задачи, напрямую связывающих 
модельные параметры x = (xp) с ЛНК спектральных коэффициентов r(λk), исполь-
зуется модель переноса излучения в исследуемой среде, позволяющая по задан-
ным параметрам среды рассчитывать вектор результатов измерений r. На основе 
этой модели формируется «обучающий» набор данных и методом наименьших 
квадратов определяются коэффициенты выражений, аппроксимирующих связь 
между xp и ξn (n = 1, …, T). В большинстве случаев эта связь хорошо описывает-
ся полиномами (2.5) с заданной степенью M.
Если для подсветки ткани используется набор лазерных или светодиодных 
источников и соответствующие им спектральные коэффициенты r(λk) слабо кор-
релируют друг с другом (т. е. являются линейно независимыми), то модельные 
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параметры можно восстанавливать напрямую из r(λk). В этом случае для нахож-
дения xp будем использовать полиномиальные регрессии следующего вида:
 x a a r rp
p
k k
p k
T
k
k
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k
T
T
T
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где a p0  и ak k
p
T1...  – коэффициенты регрессии, T = Nλ, 1 1≤ ≤=∑ k MiiT . Решение обрат-
ной задачи, выражающееся регрессионной зависимостью (3.3), более предпочти-
тельно в практическом плане, чем решение (2.5), поскольку позволяет определять 
параметры ткани по ее изображениям в малом количестве спектральных участков.
3.1.3. оценка количества 
линейно независимых компонент  
в спектре диффузного отражения ткани
На основе оптической модели слизистой оболочки, описанной в 2.2.1, сфор-
мирован ансамбль из 103 реализаций модельных параметров и соответствую-
щих им спектров КДО ткани R(λ). Спектры R(λ) рассчитывались в диапазоне 
λ = 450–700 нм с шагом по λ, равным 10 нм (Nλ = 26), что примерно соответ-
ствует спектральному разрешению современных перестраиваемых оптических 
фильтров. Расчет выполнялся для однородной среды путем моделирования слу-
чайных траекторий 5 · 105 фотонов, вводимых в среду по нормали к ее поверхно-
сти. Каждой реализации R(λ) соответствует свой вектор r = (rk) с компонентами 
rk = –lnr(λk), где r(λk) = R(λk)/R(λref), λref = 700 нм, k = 1, …, Nλ – 1. На основе этих 
реализаций рассчитан средний вектор измерений ( r ) и собственные векторы 
(gn) его ковариационной матрицы. Далее по формуле (3) можно найти проекции 
(ξn) всех реализаций r на пространство из векторов gn (n = 1, …, T) и методом 
наименьших квадратов получить коэффициенты ( anm
p ) множественных регрес-
сий (2.5) между ξn и модельными параметрами xp. Однако перед этим необходи-
мо оценить количество ЛНК, содержащихся в r(λk).
Значения первых 10 собственных чисел lT ковариационной матрицы коэффи-
циентов r(λk) приведены в порядке убывания на рис. 3.2.
Рис 3.2. Первые десять собственных чисел 
ковариационной матрицы r(λk): горизон-
тальная линия соответствует погрешности 
измерения r(λk), равной 5 %
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Анализ чисел lT показывает, что при погрешности δr < 5 % измеряемые коэф-
фициенты r(λk) содержат пять ЛНК ( l5 0 05⊕ , ≈ , ). Это означает, что первые пять 
собственных векторов (gn) ковариационной матрицы (2.4), указанные в табл. 3.1, 
позволяют аппроксимировать любую модельную реализацию r(λk). Погрешность 
такой аппроксимации, рассчитываемая по формуле
 δ
λ λ
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r r
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, (3.4)
где Nλ = 26 – количество точек в спектре КДО, а r k
∗ ( )λ  – аппроксимация r(λk) 
выражением (2.2), не превышает 4,7 %.
Таблица 3.1
Средний вектор измерений r  для слизистых оболочек  
и собственные векторы gn его ковариационной матрицы 
λk, нм r
gn
n = 1 n = 2 n = 3 n = 4 n = 5
450 2,2809 0,2169 –0,0887 0,5324 0,4289 0,5408
460 1,7752 0,2065 –0,1774 –0,0950 0,3175 –0,0867
470 1,5756 0,2016 –0,1929 –0,2379 0,2615 –0,1538
480 1,4664 0,2017 –0,1916 –0,2954 0,2121 –0,1313
490 1,4673 0,2074 –0,1722 –0,2781 0,1603 –0,0525
500 1,5018 0,2159 –0,1375 –0,2259 0,1102 0,0761
510 1,5779 0,2218 –0,1060 –0,1513 0,0577 0,1486
520 1,7406 0,2229 –0,1014 –0,0515 0,0028 0,1074
530 2,0215 0,2187 –0,1269 0,1074 –0,0312 –0,0755
540 2,2058 0,2167 –0,1327 0,2442 –0,0525 –0,1521
550 2,1928 0,2212 –0,1043 0,2683 –0,1115 –0,0262
560 2,1252 0,2248 –0,0756 0,2458 –0,1727 0,0535
570 2,1906 0,2184 –0,1216 0,2210 –0,2047 –0,2057
580 2,1993 0,2136 –0,1461 0,1814 –0,2334 –0,3942
590 1,6536 0,2272 –0,0454 –0,0441 –0,3623 –0,0144
600 0,9964 0,2216 0,1012 –0,1445 –0,2964 0,1575
610 0,6885 0,2109 0,1609 –0,1539 –0,2148 0,1617
620 0,4823 0,2050 0,1849 –0,1678 –0,1457 0,1675
630 0,3569 0,1906 0,2308 –0,1205 –0,0562 0,1413
640 0,2757 0,1747 0,2691 –0,0662 0,0105 0,0793
650 0,2167 0,1639 0,2904 –0,0320 0,0403 0,0425
660 0,1620 0,1528 0,3092 0,0084 0,0767 –0,0035
670 0,1151 0,1424 0,3247 0,0380 0,1001 –0,0422
680 0,0701 0,1284 0,3424 0,0912 0,1432 –0,1381
690 0,0275 0,1091 0,3599 0,1413 0,3008 –0,5086
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Представляет интерес оценка погрешности аппроксимации эксперименталь-
ных зависимостей r(λk) с использованием найденных главных компонент gn. Для 
этого использовались результаты in vivo измерений спектров диффузного отра-
жения слизистых оболочек желудка и легких, приведенные в работах [15, 178]. 
Измерения проводились на базе широкополосного источника света, спектроме-
тра и оптических волокон для подведения возбуждающего излучения от источ-
ника к ткани и для доставки рассеянного тканью излучения к спектрометру. По-
скольку при эндоскопии сложно соблюсти идентичные условия измерений для 
исследуемой ткани и калибровочного образца, то КДО ткани Rexp определяются 
с точностью до некоторого постоянного множителя. Это проявляется в том, что 
экспериментальные коэффициенты Rexp(λ), представленные на рис. 3.3, в некото-
рых случаях превышают единицу. Однако для целей настоящей работы интерес 
представляет лишь относительный спектральный ход КДО ткани.
Экспериментальные спектры Rexp(λ) слизистых оболочек желудка интерпо-
лировались к значениям λ, соответствующим векторам r  и gn из табл. 3.1, и нор-
мировались на Rexp(λref = 700 нм) для получения векторов r. Далее по формуле 
(2.3) рассчитывались проекции r на пространство из векторов gn (n = 1, …, 5) и 
с использованием выражения (2.2) осуществлялась аппроксимация зависимо-
сти Rexp(λ)/Rexp(λref). Результаты аппроксимации R r R
∗ ∗
=( ) ( ) ( )expλ λ λref  наря-
ду с исходными зависимостями Rexp(λ) приведены на рис. 3.3, а. Погрешность 
δr для разных спектров изменяется от 1,3 до 2,6 %, что согласуется с модельны-
ми оценками.
Спектры диффузного отражения слизистой оболочки легких приведены в 
работе [15] для диапазона λ = 475–675 нм. Этот диапазон более узкий, чем тот, 
Рис. 3.3. Аппроксимация экспериментальных спектров КДО слизистых оболочек  
желудка (а) и легких (б) с использованием пяти главных компонент:
точки – экспериментальные данные, пунктир – результаты расчета  
по формулам (2.2) и (2.3). Стрелкой обозначено направление нумерации спектров
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что использовался при моделировании (400–700 нм). Поэтому в этом случае все 
модельные реализации R(λ) интерполировались к λ, соответствующим экспери-
ментальным данным, и нормировались на R(λref = 675 нм). На основе получен-
ных данных рассчитывались векторы r  и gn, используемые для аппроксимации 
экспериментальных зависимостей Rexp(λ)/Rexp(λref). Соответствующие им по-
грешности аппроксимации составляют 3,9 % для нормальной ткани и 5,0 % для 
опухоли (рис 3.3, б). Последнее значение немного превышает верхнюю грани-
цу δr для смоделированных данных, однако с учетом погрешностей измерений и 
оцифровки экспериментальных данных, а также несоответствия длин волн, ис-
пользуемых в эксперименте и модельных расчетах, это обстоятельство являет-
ся вполне естественным.
3.1.4. анализ погрешностей восстановления 
 параметров ткани
Погрешности восстановления СМП ткани из спектральных коэффициен-
тов r(λk) оцениваются путем решения обратной задачи по формулам (2.3) и (2.5) 
для всех смоделированных реализации r(λk) и сравнения заданных (xp) и восста-
новленных xp
*  значений модельных параметров. Влияние погрешностей изме-
рений учитывается наложением на обращаемые коэффициенты r(λk) случайных 
отклонений в пределах δr. Результаты такого анализа позволяют сделать следу-
ющие выводы. В рамках предположения об общей вариативности модельных па-
раметров (не жесткой фиксации их значений) по спектральным коэффициентам 
r(λk) можно определять степень оксигенации крови S, средний диаметр капил-
ляров dv и безразмерный параметр ν, характеризующий средний размер рассеи-
вателей ткани и определяющий спектральное поведение ее коэффициента β′(λ). 
Что касается концентрации общего гемоглобина в ткани FtHb = fvCtHb (г/л) – важ-
ного показателя в онкологической диагностике, то информативность его восста-
новления как отношение средней погрешности восстановления к априорной не-
определенности близка к единице. То же самое касается и модельного параметра 
Сsca, являющегося функцией концентрации рассеивающих центров и показателя 
преломления ткани. Причиной этому является неоднозначность решения обрат-
ной задачи вследствие невозможности разделения вкладов поглощения и рассе-
яния в коэффициенты r(λk). В связи с этим из r(λk) можно восстановить только 
отношение FtHb/Csca или FtHb/β′(λ), где λ находится в пределах диапазона, ис-
пользуемого системой регистрации мультиспектральных изображений ткани. 
К счастью, для большинства биологических тканей имеются надежные данные 
по коэффициенту β′(λ), полученные в лабораторных условиях методом спек-
трофотометрии с использованием интегрирующих сфер [3–5, 112, 118, 120]. 
Следует также отметить, что β′(λ) варьируется в сравнительно небольших пре-
делах для каждого конкретного типа биологической ткани. Так, согласно дан-
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ным [4, 112], для тканей желудка в норме и при различных формах патологи-
ческого поражения значения β′(600 нм) лежат в диапазоне 1,73–2,4 мм–1. Для 
нормальной и опухолевой ткани легких β′(632 нм) = 1,02–1,24 мм–1 [118]. Это 
дает основание полагать, что при наличии априорной информации о типе био-
логической ткани по измеряемым коэффициентам r(λk) можно также судить и 
о концентрации в ткани гемоглобина.
Коэффициенты регрессий (2.5) для параметров Q = FtHb/Csca (приведенная 
концентрация гемоглобина), S, dv и ν указаны в табл. 3.2 и 3.3. Полученные ре-
грессии справедливы при измерении величин Q и dv в размерностях [(г/л) · мм] 
и [мкм] соответственно. Параметры S и ν являются безразмерными величинами. 
О точности оценок данных параметров с использованием полученных регрессий 
можно судить по представленным на рис. 3.4 диаграммам, на которых известные 
значения параметров xp сопоставлены со значениями xp
* , восстановленными из 
коэффициентов r(λk) при δr = 2 %.
Таблица 3.2
Коэффициенты anm регрессии (2.5) для параметров  
Q (a00 = 1,8724) и S (a00 = 0,5650)
n
xp = ln(Q) xp = S
m = 1 m = 2 m = 3 m = 1 m = 2 m = 3
1 0,4492 –0,0359 0,0047 –0,2187 0,0212 –0,0011
2 –0,3411 0,0605 0,0269 –0,5705 –0,1322 –0,0183
3 –0,9042 0,2076 –0,1318 –0,1272 0,0479 –0,0118
4 –1,3445 0,1198 0,2126 –0,0766 0,1036 –0,0264
5 0,1033 –0,2700 –0,0668 –0,3603 –0,1485 0,0737
Таблица 3.3
Коэффициенты anm регрессии (2.5) для параметров  
dv (a00 = 34,982) и ν (a00 = 1,1176)
n
xp = dv xp = ν
m = 1 m = 2 m = 3 m = 1 m = 2 m = 3
1 –5,9109 –2,3654 0,0846 –0,5089 0,0387 –0,0012
2 –68,526 4,2881 0,3785 –0,8043 –0,0379 0,0063
3 –108,20 35,430 –11,785 0,7425 –0,2666 0,0947
4 –68,642 –0,4489 5,5019 –2,8033 –0,1219 0,6794
5 64,935 –12,348 23,519 –1,8777 –0,5878 0,5382
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Рассмотрим примеры восстановления СМП слизистых оболочек из экспери-
ментальных спектров их диффузного отражения, изображенных на рис. 3.3. Ин-
терпретация спектров КДО, соответствующих ткани желудка, проводилась на 
основе формул (2.3) и (2.5) с векторами r , gn и коэффициентами anm из табл. 3.1–
3.3. Для оценки СМП ткани легких использовались те же формулы, но с векто-
рами r , gn и коэффициентами anm, соответствующими спектральному диапазо-
ну 475–675 нм. Параметры Q, S, dv, и ν, восстановленные из экспериментальных 
зависимостей Rexp(λ)/Rexp(λref) (где λref – правая граница спектрального диапа-
зона), приведены в табл. 3.4 (в соответствии с нумерацией спектров Rexp(λ) на 
рис. 3.3). Значения концентрации гемоглобина в ткани получены в предположе-
нии постоянства параметра Csca для каждого типа ткани (1,39 мм
–1 для легких 
[118] и 1,74 мм–1 для желудка [4]). К сожалению, точные значения параметров тка-
ни, соответствующие экспериментальным данным, не известны, поэтому делать 
Рис. 3.4. Результаты замкнутых численных экспериментов по восстановлению 
 параметров FtHb/Csca (а), S (б), dv (в) и ν (г) с использованием пяти главных 
компонент r(λk) при δr = 2 %: 
δp – средняя погрешность восстановления параметров
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выводы о точности их количественных оценок не представляется возможным. 
Тем не менее полученные параметры количественно характеризуют структуру и 
биохимический состав ткани, поэтому карты их распределений в слизистых обо-
лочках при различных патологиях могут использоваться для объективного коли-
чественного описания этих патологий.
Таблица 3.4
Структурно-морфологические параметры слизистых оболочек 
 желудка (№ 1–7) и легких (№ 8, 9), восстановленные 
 из экспериментальных  спектров их диффузного отражения
№ FtHb, г/л S dv, мкм ν
1 1,9 0,77 45 0,39
2 2,7 0,89 49 0,03
3 2,7 0,83 57 0,55
4 4,9 0,91 62 0,11
5 2,5 0,68 65 0,76
6 5,6 0,91 65 1,02
7 7,5 0,96 66 0,94
8 3,8 0,94 60 0,39
9 6,4 0,94 41 0,29
Интересно отметить существенные различия между найденными значения-
ми концентраций гемоглобина и диаметров капилляров для нормальной и опу-
холевой ткани легких. Эти различия хорошо согласуются с морфологическими 
изменениями ткани, обусловленными процессом ангиогенеза [181] (активным 
разрастанием в опухоли мелких капилляров). Что касается степени оксигенации 
крови, то она в обоих случаях одинакова. Однако для верификации патологии 
важным является не конкретное значении данного параметра, а его распределе-
ние в сосудистых ветвях, подводящих кровь к подозрительному новообразова-
нию и отводящих кровь от него.
3.1.5. сравнение с аналитическими методами
Традиционные методы анализа мультиспектральных изображений биоло-
гических тканей основаны на определении спектральных значений КДО ткани 
(с точностью до некоторого постоянного множителя) для каждой точки ее изо-
бражения и подборе параметров модели переноса света в ткани, при которых рас-
четный спектр КДО будет наиболее близким к результатам его измерений [28, 
30, 33–35, 168, 183]. При этом многократно повторяется одна и та же процеду-
ра – расчет КДО среды, моделирующей биологическую ткань. Очевидно, что от 
скорости выполнения этой процедуры зависят общие затраты времени на обра-
149
ботку изображения. В связи с этим большой популярностью у исследователей 
пользуются различные аналитические методы теории переноса излучения, да-
ющие конечный результат в простом аналитическом виде [30, 33–35, 168, 183].
Рассмотрим оценки точности восстановления СМП ткани с использовани-
ем наиболее популярных аналитических методов расчета КДО, а также требую-
щиеся для этого затраты машинного времени. Не вдаваясь в суть этих методов 
и используемых в них предположений, приведем лишь их основные расчетные 
формулы (более подробную информацию читатель сможет получить в указан-
ных ниже ссылках).
1) Инженерные методы теории переноса излучения, разработанные в Инсти-
туте физики НАН Беларуси [135, 184], дают для КДО однородной среды, осве-
щенной направленным пучком света, следующее выражение:
 R
f f R
f R
=
−( ) −( )
−
∗
∗ ∗
1 1
1
0
0
, (3.5)
где f и f *  – коэффициенты отражения поверхности среды при ее освещении из-
вне и изнутри;
R k0 36 7 3= −( ) ′( ) exp ε , R k0 4 3∗ = − ′( ) exp ε  – 
коэффициенты отражения среды без внешней границы при направленном и диф-
фузном освещении соответственно; ′ = −( ) + ′ε βk g1  – эффективный коэффици-
ент ослабления.
2) В рамках диффузионного приближения теории переноса излучения [18] 
КДО среды можно рассчитать на основе выражения
 R A= ′ + −( ) − ′( )( )  − − ′( )( )0 5 1 4 3 3 1 3 1, exp expΛ Λ Λ ,  (3.6)
где A f f= +( ) −( )∗ ∗1 1 ; Λ′ – транспортное альбедо однократного рассеяния 
среды.
3) Двухпотоковая теория Кубелки – Мунка [185] описывает процесс перено-
са света в среде с использованием двух эмпирических коэффициентов K и S, за-
висящих от поглощающих и рассеивающих свойств среды. При известных зна-
чениях этих коэффициентов КДО среды можно рассчитать по формуле
 R K
S
K
S0
1
1 1 1 2* = + + +










−
. (3.7)
В работе [186] показано, что при освещении среды по нормали к ее поверх-
ности вместо отношения S/K можно использовать 0,27β′/k. Для учета отражения 
света от поверхности среды будем использовать формулу (3.5), в которой R R0 0=
* .
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4) В работе [187] на основе метода Монте-Карло получено простое аналити-
ческое выражение, связывающее КДО однородной среды с ее оптическими па-
раметрами k и β′:
 R A
k
= ⋅
−
+ ′( )






exp ,7 8
3 1 β , (3.8)
где A – некоторая константа, значение которой не существенно для анализа от-
носительного спектрального хода R(λ).
Подставив выражения (2.7) – (2.9) для коэффициентов k и β′ в формулы 
(3.5) – (3.8), получим модельную зависимость КДО слизистой оболочки от λ и 
параметров x = (η, g, Сsca, ν, fv, dv, S). Далее с помощью метода наименьших ква-
дратов можно вычислять значения этих параметров, соответствующие мини-
мальному различию между экспериментальным и модельным спектрами диф-
фузного отражения ткани. Эффективность таких аналитических моделей можно 
оценить на основе анализа (обращения) спектров КДО, рассчитанных численно 
методом Монте-Карло (наиболее точным методом решения уравнения переноса 
излучения, не имеющим ограничений по оптическим параметрам среды). Для 
этого использовался полученный нами ранее ансамбль из 103 реализаций мо-
дельных параметров x и соответствующих им коэффициентов r(λk) = R(λk)/R(λref) 
(k = 1, …, 25; λref = 700 нм). В обращаемые спектры r(λk) вносились случайные 
погрешности в пределах 2 % и выполнялся подбор параметров x в приближе-
нии вышеописанных аналитических моделей. Найденные значения модельных 
параметров сравнивались с их значениями, соответствующими обращаемым 
спектрам r(λk).
Средние погрешности восстановления параметров Q, S, dv и ν приведены в 
табл. 3.5. Видно, что наиболее точные оценки искомых параметров соответству-
ют модели 1 (согласно приведенной выше нумерации). Однако их сравнение с 
аналогичными погрешностями для регрессионной модели (рис. 3.4) показало, 
что точность оценки ни одного из модельных параметров не повысилась. Мо-
дель 4 позволяет получать удовлетворительные оценки параметров Q, S, и ν, од-
нако значительно менее точные, чем при использовании регрессионной модели. 
Причиной этого, по-видимому, является недостаточно точное описание процес-
са переноса излучения с использованием аналитической модели 4. Как показано 
в работе [182], формула (3.8) хорошо согласуется с экспериментальными данны-
ми лишь для сред с Λ′ > 0,94. Между тем вариации модельных параметров, ука-
занные в табл. 2.1, соответствуют значительно более широкому диапазону Λ′ – 
от 0,1 до 0,99. Что касается моделей 2 и 3, то они, как видно из представленных 
результатов, практически не пригодны для количественного анализа спектров 
диффузного отражения слизистых оболочек (по крайней мере, в рассматривае-
мом спектральном диапазоне).
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Таблица 3.5
Средние погрешности восстановления модельных параметров
Модель δQ, % δS, % δdv, % δν, %
1 6,9 3,0 15,5 9,0
2 144 13,4 35 37
3 58 12,1 46 26,8
4 15,6 4,1 34 12,7
Рассмотрим оценки машинного времени, необходимые для решения обрат-
ной задачи в рамках регрессионной и аналитических моделей. Для компьюте-
ра на базе процессора Intel Core i7–860 (2,8 ГГц) среднее время подбора кривой 
r(λk), состоящей из 25 точек λk, в приближении вышеописанных аналитических 
моделей составляет 0,42–0,79 с (наименьшее время соответствует модели 1, наи-
большее – модели 2). Вычисление же модельных параметров на основе их регрес-
сионной связи с r(λk), т. е. по формулам (2.3) и (2.5), занимает ~ 2,3 · 10
–5 с. Как 
несложно подсчитать, в первом случае среднее время обработки 25 нормирован-
ных спектральных слоев изображения с разрешением 640 × 480 пикселей будет 
составлять ~ 36–67 ч. При использовании же для этой цели регрессионной моде-
ли процесс получения карт распределения параметров Q, S, dv и ν будет занимать 
всего 7 с, что позволяет говорить о возможности мониторинга важных для онко-
логии параметров слизистых оболочек в режиме, близком к реальному времени.
Представленные результаты являются основой для создания эндоскопиче-
ского устройства нового поколения, позволяющего в реальном масштабе време-
ни получать не только обычное цветное изображение слизистой оболочки, но и 
карты распределений ее параметров, характеризующих патологический процесс. 
Такая информация позволит от субъективного (визуального) исследования сли-
зистой оболочки перейти к объективной (количественной) оценке ее состояния 
и в значительной мере снизить вероятность диагностических ошибок.
3.1.6. Выбор рабочих длин волн
Большое количество спектральных слоев изображения ткани позволяет обе-
спечить устойчивость задачи построения параметрических карт к погрешностям 
регистрации потоков рассеянного тканью излучения. Однако использование для 
этой цели перестраиваемого оптического фильтра, вырезающего из широкого 
спектра источника излучения узкие и низко интенсивные спектральные состав-
ляющие, требует значительного времени накопления соответствующих им опти-
ческих сигналов (для обеспечения приемлемого для практики отношения сиг-
нал/шум). Очевидно, что в условиях проведения эндоскопии это является трудно 
реализуемой задачей.
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Улучшить постановку обратной задачи можно также и за счет правильного 
выбора рабочих длин волн в системе мультиспектральной видеорефлектометрии 
ткани. В этом случае для подсветки ткани можно использовать набор лазерных 
диодов, излучающих достаточную для регистрации мощность излучения в срав-
нительно узких спектральных участках. Выбор длин волн излучения источников 
должен осуществляется из соображений информативности соответствующих им 
КДО ткани относительно ее искомых параметров и устойчивости процедуры вос-
становления параметров к погрешностям оптических измерений.
Как показывает вышеописанный анализ собственных чисел ковариационной 
матрицы r(λk), при δr < 5 % коэффициенты r(λk) содержат не более пяти линей-
но независимых компонент. Следовательно, использование шести спектральных 
участков (с учетом нормировочной длины волны λref = 700 нм) позволяет извлечь 
большую часть информации, содержащейся в спектре КДО слизистой оболоч-
ки. Оптимальные значения λk выбирались путем перебора различных комбина-
ций λk из 19 длин волн (450, 480, 500, 515, 520, 529, 540, 545, 560, 570, 577, 584, 
595, 600, 610, 620, 630, 640, 660), характеризующих основные особенности ко-
эффициентов поглощения Hb и HbO2 в видимой области спектра. Для каждой 
комбинации λk методом наименьших квадратов вычислялись коэффициенты по-
линомиальной регрессии
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где xp – модельный параметр, M = 3 – степень полинома; Nλ = 6 – количество 
рабочих длин волн. Далее перебирались все смоделированные реализации r(λk) 
и для каждой из них вычислялись параметры xp с использованием регрессий 
(3.9) при наложении на значения r(λk) случайных отклонений в пределах 2 % 
(для оценки чувствительности регрессий к погрешностям измерения фотосиг-
налов). Полученные значения параметров ( xp
* ) сравнивались с их истинными 
значениями (xp), и вычислялся коэффициент корреляции между ними. Опти-
мальной комбинацией λk принята та, которой соответствует максимум суммы 
коэффициентов корреляции для диагностически важных параметров слизистой 
оболочки (Q, S, dv, ν).
Максимум корреляции между заданными и восстановленными значени-
ями рассматриваемых параметров соответствует следующим длинам волн: 
λ1 = 450 нм, λ2 = 480 нм, λ3 = 577 нм, λ4 = 600 нм, λ5 = 660 нм. Коэффициенты ре-
грессии (3.9), отвечающие оптимальным λk, приведены в табл. 3.6 и 3.7. Погреш-
ности восстановления параметров ткани с использованием полученных регрес-
сий в условиях случайных «возмущений» r(λk) в пределах r = 0 (2) % составляют 
δQ = 3,6 (5,1) %, δS = 2,1 (3,2) %, δdv = 11,8 (16,3) %, δν = 5,9 (8,3) %.
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Таблица 3.6
Коэффициенты akm регрессии (3.9) для параметров  
Q (a00 = –2,2270) и S (a00 = 0,2927)
k
xp = ln(Q) xp = S
m = 1 m = 2 m = 3 m = 1 m = 2 m = 3
1 1,4334 0,2683 0,0326 0,6379 0,1019 0,0045
2 –0,6750 –0,1754 –0,0324 –0,8089 –0,1694 –0,0119
3 –1,1080 –0,1894 –0,0184 –1,4352 –0,3846 –0,0346
4 –8,2189 –4,9912 –1,3321 2,7482 2,2027 0,5475
5 0,4543 1,4028 –0,0640 –0,0541 –1,8206 1,3376
Таблица 3.7
Коэффициенты akm регрессии (3.9) для параметров  
dv (a00 = 21,724) и ν (a00 = 1,1654)
k
xp = dv xp = ν
m = 1 m = 2 m = 3 m = 1 m = 2 m = 3
1 126,12 27,652 2,6894 3,6151 0,5950 0,0445
2 –154,10 –44,454 –6,3828 5,5640 1,7506 0,3162
3 114,71 16,601 1,7541 –8,7379 –1,8472 –0,1812
4 –558,77 –347,19 –85,529 6,5250 7,9416 2,1120
5 –138,03 97,582 –29,956 1,8698 –13,095 9,5516
Представленные результаты являются основой нового метода визуализации 
двумерных распределений СМП ткани, включающего: 1) регистрацию изображе-
ний ткани V(i, j, λk) в узких спектральных участках с центральными длинами волн 
450, 480, 577, 600, 660 нм и опорного изображения на длине волны λref = 700 нм; 
2) получение нормированных изображений v(i, j, λk) = V(i, j, λk)/V(i, j, λref); 3) срав-
нение нормированных изображений ткани с аналогичными изображениями бе-
лого диффузного отражателя v0(i, j, λk) для получения нормированного распре-
деления КДО ткани r(i, j, λk) = v(i, j, λk)/v0(i, j, λk); 4) преобразование r(x, y, λk) в 
параметрические карты ткани по формулам регрессии (3.9).
3.2. полуЧЕНИЕ параМЕТрИЧЕскИх 
 карТ кожИ
Для решения широкого круга практических задач важной является информа-
ция о пространственном и двумерном (усредненном по глубине) распределениях 
хромофоров кожи. В частности, такая информация может быть полезной для не-
инвазивной диагностики меланомы на ранних стадиях [26, 29, 32, 169, 188, 189], 
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а также для количественного описания доброкачественных повреждений кожи 
(таких как солнечные ожоги, розовые угри, меланоз, локальное расширение со-
судов и т. д.) и оценки эффективности курса их лечения (включающего лазерную 
терапию, химическую чистку лица, косметические операции и т. д.) [169, 170, 
5]. Данные о распределении окси- и деоксигемоглобина в кожном покрове могут 
также использоваться для оценок нарушений микроциркуляции крови и уровня 
кислородного обмена в тканях [25, 31, 190]. В связи с этим исследуем эффектив-
ность регрессионного метода решения обратных задач для реконструкции двумер-
ных распределений хромофоров кожи по ее мультиспектральному изображению.
Следует отметить, что доступность кожи для оптических измерений и обыч-
ного визуального осмотра существенно упрощает задачу получения ее мульти-
спектрального изображения. В данном случае не требуется сложных техниче-
ских решений для подведения излучения от источника к исследуемой ткани и 
доставки рассеянного ею излучения к приемнику, а увеличение интенсивности 
регистрируемых фотосигналов может быть достигнуто как за счет увеличения 
времени их накопления, так и за счет использования для подстветки ткани не-
скольких светодиодных источников. В настоящее время известно большое коли-
чество оригинальных и серийных дерматоскопов, позволяющих получать кросс-
поляризованное (свободное от бликов) изображение кожи человека в видимой 
области спектра со спектральным разрешением до 10 нм [26, 31, 32, 188–194].
3.2.1. оценка количества 
линейно независимых компонент 
в спектре диффузного отражения кожи
Спектральные КДО кожи R(λ) рассчитаны по формулам (2.15) – (2.20) и 
(2.31) – (2.36) для 3 · 103 случайных реализаций параметров двухслойной среды, 
моделирующей кожную ткань. При вариациях параметров полагалось, что би-
лирубин в тканях кожи отсутствует, а спектр транспортного коэффициента рас-
сеяния ткани β′(λ) соответствует коже взрослого человека. Из литературы из-
вестно 4 эмпирических выражения для расчета зависимости β′(λ) в диапазоне 
λ = 450–800 нм [4, 132–134]:
 ′ ( ) = ⋅ +− −β λ λ λ1 1 10 7 3711 4 0 22, , , , (3.10)
 ′ ( ) = ⋅ + ⋅− −β λ λ λ2 10 2 1011 4 4 1 5, , (3.11)
 ′ ( ) = ⋅ + ⋅− −β λ λ λ1 74 10 4 59 1011 4 2 0 913, , , , (3.12)
 ′ ( ) = − ⋅ + ⋅( ) + ⋅− − −β λ λ λ λ6 8 1 1 745 10 9 844 10 9 5 103 7 2 10 4, , , , , (3.13)
где [β′] = [мм–1], [λ] = [нм]. Кроме того, в работе [5] приводится графическая за-
висимость β′(λ). Преимущество этих данных состоит в их надежности, поскольку 
они получены в лабораторных условиях методом спектрофотомерии с использо-
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ванием интегрирующих сфер, а также на основе гистологического анализа тка-
ни. В связи с этим при расчете КДО кожи спектр β′(λ0) моделировался с учетом 
отмеченных выше экспериментальных данных как
 ′ = ⋅ ′
= =
∑ ∑β λ β λ( ) ( )p pi i
i
i
i1
5
1
5
, (3.14)
где ′β λi ( )  – спектры транспортного коэффициента рассеяния кожи из литератур-
ных источников [4, 5, 132, 133, 134], pi – их веса, вариации которых осуществля-
лись в диапазоне от 0 до 1.
В используемой модели кожной ткани также полагается, что толщина эпи-
дермиса De = 60 мкм, а плотность гемоглобина в крови СtHb = 150 г/л (типичные 
значения для нормальной кожи человека), поскольку по спектру ДО кожи мож-
но определять только произведения fmDe и fblСtHb, где fm и fbl – объемное содер-
жание меланина в эпидермисе и капилляров в дерме соответственно. Для вари-
аций модельных параметров fm, fbl, S (степень оксигенации крови), dv (диаметр 
капилляров) и nsk (показатель преломления кожи) выбраны следующие диапазо-
ны: fm = 1–17 %, fbl = 0,2–10 %, S = 20–98 %, dv = 5–60 мкм, nsk = 1,4–1,5.
Анализ собственных чисел li ковариационной матрицы R(λ) показал, что при 
погрешности измерения КДО δR = 2 % спектры R(λ) содержат пять ЛНК, по-
скольку l5 = (0,028)
2 > (δR)2, а l6 = (0,014)
2 < (δR)2. Более высокие компоненты не 
содержат какой-либо информации при данной погрешности. Поэтому для выяв-
ления более мелких деталей R(λ) и ответственных за них параметров кожи тре-
буется более высокая точность измерений. Первые пять собственных векторов 
gn ковариационной матрицы R(λ) приведены в табл. 3.8. Эти векторы позволяют 
аппроксимировать любую модельную реализацию R(λ). Максимальная средне-
квадратичная погрешность аппроксимации R(λ) составляет 3,6 %.
Таблица 3.8
Средний спектр КДО кожи человека и собственные векторы 
 его ковариационной матрицы
λ, нм
− ln ( )R λ
gn(λ)
n = 1 n = 2 n = 3 n = 4 n = 5
450 2,2351 0,1833 –0,0328 0,3369 0,0777 –0,7556
460 2,0979 0,1829 –0,0629 0,3732 –0,0285 –0,0657
470 2,0114 0,1831 –0,0641 0,3617 –0,0468 0,1384
480 1,9419 0,1836 –0,0563 0,3382 –0,0454 0,2413
490 1,8958 0,1845 –0,0319 0,2972 –0,0241 0,2592
500 1,8598 0,1854 –0,0027 0,2406 0,0236 0,2239
510 1,8379 0,1860 0,0373 0,1783 0,0651 0,1673
520 1,8444 0,1856 0,1031 0,1205 0,0521 0,1086
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λ, нм
− ln ( )R λ
gn(λ)
n = 1 n = 2 n = 3 n = 4 n = 5
530 1,8941 0,1828 0,2038 0,0760 –0,0569 –0,0007
540 1,9251 0,1792 0,2774 0,0270 –0,1234 –0,1490
550 1,8969 0,1781 0,2977 –0,0461 –0,0488 –0,1920
560 1,8531 0,1774 0,3048 –0,1119 0,0319 –0,1732
570 1,8610 0,1737 0,3583 –0,1032 –0,1398 –0,0378
580 1,8509 0,1705 0,3928 –0,1065 –0,2513 0,0981
590 1,6471 0,1788 0,2658 –0,1923 0,1161 0,2252
600 1,4328 0,1847 0,0751 –0,1771 0,3455 0,1017
610 1,3332 0,1857 –0,0121 –0,1370 0,3330 0,0551
620 1,2646 0,1858 –0,0685 –0,0975 0,2687 0,0466
630 1,2173 0,1854 –0,1023 –0,0882 0,2343 0,0056
640 1,1818 0,1850 –0,1219 –0,0912 0,2029 –0,0263
650 1,1525 0,1848 –0,1340 –0,0972 0,1640 –0,0413
660 1,1255 0,1846 –0,1457 –0,1018 0,1178 –0,0522
670 1,1014 0,1843 –0,1553 –0,1074 0,0675 –0,0584
680 1,0790 0,1840 –0,1652 –0,1118 0,0111 –0,0625
690 1,0583 0,1837 –0,1748 –0,1140 –0,0544 –0,0595
700 1,0411 0,1834 –0,1792 –0,1221 –0,1176 –0,0511
710 1,0251 0,1830 –0,1838 –0,1269 –0,1916 –0,0339
720 1,0110 0,1826 –0,1856 –0,1334 –0,2695 –0,0089
730 0,9976 0,1821 –0,1880 –0,1349 –0,3608 0,0267
740 0,9930 0,1821 –0,1694 –0,1727 –0,4031 0,0578
Для оценки погрешности аппроксимации спектров R(λ), не входящих в об-
учающую выборку, на основе которой рассчитаны векторы gn, использовались 
данные спектрофотометрических измерений R(λ) для различных анатомических 
частей тела (предплечье, рука, ладонь) мужчин и женщин разного возраста и ра-
совой принадлежности, представленные в работах [6, 134]. Экспериментальные 
спектры R(λ) интерполировались к значениям λ из табл. 3.8, проецировались на 
пространство из векторов gn и в соответствии с найденными проекциями ξn ап-
проксимировались по формуле
 − ( ) = − ( ) + ( )
=
∑ln lnR R gk k n n k
n
T
λ λ ξ λ
1
, (3.15)
где gn(λi) – компоненты вектора gn, T = 5. 
Окончание табл. 3.8
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Результаты аппроксимации наряду с исходными спектральными зависимо-
стями R(λ) представлены на рис. 3.5. Минимальная среднеквадратичная погреш-
ность аппроксимации составляет 1,4 % для спектра отражения руки белокожего 
мужчины, максимальная – 2,6 % – соответствует спектру отражения предплечья 
белокожей женщины с веснушками. Несмотря на достаточно грубое снятие точек 
с графиков экспериментальных зависимостей R(λ), погрешность их аппроксима-
ции не превышает аналогичную погрешность для модельного ансамбля реали-
заций R(λ). Эти результаты позволяют говорить о том, что система собственных 
векторов, полученная на основе модели кожи, является универсальной, т. е. ее 
можно использовать для аппроксимации спектров отражения кожи вне зависи-
мости от пола, возраста и анатомической части тела человека. Данные резуль-
таты также подтверждают адекватность используемой оптической модели кожи 
свойствам реального объекта и корректность используемых методов статисти-
ческого моделирования.
3.2.2. анализ погрешностей восстановления 
 концентраций хромофоров кожи
В настоящее время на рынке имеются серийные фильтры с возможностью 
быстрой перестройки полосы пропускания света в диапазоне от 400 до 740 нм 
с разрешением ~10 нм. Исследуем информативность мультиспектральных изо-
бражений кожи, получаемых на основе таких фильтров, относительно ее основ-
ных хромофоров – меланина, Hb и HbO2. Будем полагать, что изображения кожи 
регистрируют в узких спектральных участках с центральными длинами волн, 
указанными в табл. 3.8. В качестве нормировочной длины волны (λref) выбрана 
длина волны наибольшего различия молярных коэффициентов поглощения Hb 
и HbO2 – 660 нм (при большом количестве спектральных слоев изображения вы-
бор λref не имеет принципиального значения). Коэффициенты (3.2) нормирован-
ного изображения рассчитаны на основе модельного ансамбля реализаций R(λ) 
Рис. 3.5. Аппроксимация эксперименталь-
ных спектров отражения предплечья бело-
кожей женщины (окружности), предплечья 
белокожей женщины с веснушками (ква-
драты), кисти руки белокожего мужчины 
(треугольники) и ладони афроамериканца 
(ромбы): сплошные кривые соответству-
ют экспериментальным данным, символы – 
результатам расчета
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как r(λ) = R(λ) / R(λref) (зависимость R и r от геометрических координат опуска-
ется, что подчеркивает единообразие метода интерпретации спектральных коэф-
фициентов r(λ) для всех точек зарегистрированного изображения кожи).
Погрешности восстановления концентраций хромофоров кожи оценивались 
путем обращения коэффициентов r(λ) по формулам (2.3) и (2.5), в которых век-
торы r и gn отвечают рассматриваемым измерениям. В качестве параметров, ха-
рактеризующих содержание в коже меланина, Hb и HbO2, используются: 1) fm – 
объемное содержание меланина в эпидермисе; 2) fbl – объемное содержание 
капилляров в дерме; 3) S – степень оксигенации венозно-артериальной крови, 
определяющая соотношение между концентрациями Hb и HbO2 в крови. С учетом 
количества ЛНК, содержащихся в спектре КДО кожи, для восстановления дан-
ных параметров использовалось T = 5 собственных векторов gn ковариационной 
матрицы r(λ). Следует отметить, что параметр S сложно определить в ситуациях, 
соответствующих малой концентрации капилляров в дерме и высокому содержа-
нию меланина в эпидермисе. Это связано с тем, что спектральные особенности 
поглощения света кровью в спектрах отражения темной кожи маскируются зна-
чительно более сильным поглощением меланина. В связи с этим регрессии (2.5) 
для параметра S получены на основе реализаций r(λ), для которых fm < 7 %, что 
по классификации [132] соответствует нормальной светлой коже. Аналогичные 
регрессии для fm и fbl соответствуют максимальному разбросу параметров исполь-
зуемой модели кожи. Точные и восстановленные значения параметров fm, fbl и S 
сопоставлены на рис. 3.6, а–в. При измерении r(λ) с относительной погрешно-
стью δr = 0–2 % среднеквадратические погрешности восстановления fm, fbl и S 
составляют соответственно ∆fm = 0,29–0,33 %, ∆fbl = 0,14–0,22 %, ∆S = 1,5–2,2 %.
При не высоком содержании меланина в эпидермисе на основе рассматри-
ваемых измерений можно также определять и средний диаметр капилляров (dv), 
который в совокупности с другими параметрами кожи может использоваться для 
дифференциации кожных новообразований и диагностики опухолей [181]. Резуль-
таты восстановления dv для модельных реализаций r(λ), соответствующих fm < 7 % 
(светлая кожа), представлены на рис. 3.6, г. Среднеквадратическая погрешность 
определения dv при δr = 0 и 2 % составляет соответственно 1,9 и 3,4 мкм.
В качестве примера использования полученных регрессионных зависимо-
стей между ЛНК спектра r(λ) и параметрами fm, fbl, S и dv в табл. 3.9 представле-
ны значения этих параметров, восстановленные из экспериментальных спектров 
отражения кожи, изображенных на рис. 3.5. Следует обратить внимание на ано-
мально высокие значения dv, полученные по экспериментальным спектрам r(λ). 
Причиной тому является влияние на спектры КДО кожи, измеренные в работах 
[6, 134] при помощи интегрирующей сферы, френелевского отражения света от 
поверхности кожи. В синей области спектра интенсивность света, отраженного 
поверхностью кожи, может превышать интенсивность диффузного излучения, 
рассеянного ее внутренними слоями. В то же время наибольшая чувствитель-
ность КДО кожи к dv имеет место именно в синей области спектра, где кровь 
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сильно поглощает свет. Очевидно, что ошибочно завышенное значение КДО в 
этой области интерпретируется в рамках модели, используемой для решения об-
ратной задачи, как результат заниженного поглощения кровью вследствие боль-
шого диаметра капилляров.
Таблица 3.9
Параметры кожи, восстановленные из экспериментальных 
 спектров КДО предплечья белокожей женщины (№ 1), предплечья 
 белокожей женщины с веснушками (№ 2), кисти руки белокожего 
мужчины (№ 3) и ладони афроамериканца (№ 4)
№ fm, % fbl, % S, % dv, мкм
1 1,8 1,4 72 81
2 2,8 1,6 71 36
3 1,8 0,7 71 50
4 6,6 1,9 50 91
Рис. 3.6. Результаты замкнутых численных экспериментов по восстановлению параме-
тров fm (а), fbl (б), S (в) и dv (г) из спектральных коэффициентов r(λ)
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Интересно сравнить полученные значения других параметров кожи с литера-
турными данными. В работе [35] измерены спектры отражения ладоней 22 добро-
вольцев различной национальности и с использованием диффузионного прибли-
жения теории переноса излучения оценены значения параметров fm, fbl и S. Для 
светлой кожи получено: fm = 1,3–2,0 %, fbl = 0,18–0,21 %, S = 62–72 %. Для ладони 
афроамериканца fm = 6 %, fbl = 0,23 %, S = 57 %. Как видно, значения fm и S, полу-
ченные в работе [35], хорошо согласуются с данными, представленными в табл. 3.9. 
В то же время значения fbl различаются примерно на порядок, что, по-видимому, 
связано с различием оптических моделей среды, в приближении которых выпол-
няется интерпретация спектров КДО кожи (в работе [35] используется модель од-
нородной среды), а также с большими погрешностями теоретического описания 
переноса излучения в среде с использованием диффузионного приближения. Кро-
ме того, в работе [35] не учитывается эффект локализованного поглощения света 
кровеносными сосудами, что также может являться причиной заниженных оценок 
fbl [116, 117]. Более корректный подход к описанию переноса излучения в кожной 
ткани использовался в работе [7], в которой на основе метода Монте-Карло для 
двухслойной среды получено: fbl = 0,78–2,06 %, S = 34,7–63,5 % – для белой кожи; 
fbl = 0,90–1,98 %, S = 37,1–53,2% – для черной кожи. Параметр S, согласно данным 
[16], находится в диапазоне 66 ± 17 %. Таким образом, восстановленные значе-
ния параметров fm, fbl и S, представленные в табл. 3.9, имеют разумные значения и 
соответствуют литературным данным для нормальной кожи взрослого человека.
3.2.3. Выбор оптимальных спектральных участков
Представленные выше результаты предполагают, что для получения двумер-
ных распределений меланина, Hb и HbO2 в кожном покрове человека использу-
ется дерматоскоп с перестраиваемым оптическим фильтром. Учитывая высокую 
стоимость таких фильтров, рассмотрим возможность получения двумерных рас-
пределений хромофоров кожи по ее снимкам, сделанным в минимальном количе-
стве узких спектральных участков, требующемся для учета вариации всех опти-
чески значимых параметров кожи. Необходимые измерения в этом случае могут 
выполняться с использованием серийных дерматоскопов белого света с враща-
ющейся насадкой из узкополосных интерференционных фильтров.
Как было показано выше, любой спектр КДО кожи человека можно аппрок-
симировать пятью собственными векторами его ковариационной матрицы, со-
ответствующими наибольшим собственным числам. То же самое касается и 
нормированного спектра КДО – r(λ) = R(λ) / R(λref), получаемого на основе муль-
тиспектрального изображения кожи в соответствии с выражением (3.2). Коэффи-
циенты (ξ) разложения спектра r(λ) по его собственным векторам можно найти из 
системы уравнений (2.2), располагая данными измерений для шести длин волн λk 
(с учетом λref). Таким образом, имеется возможность восстановления всего спек-
тра r(λ) по нескольким точкам r(λk). С практической точки зрения это означает, 
что для извлечения большей части информации, содержащейся в спектре r(λ), 
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достаточно располагать снимками кожи в шести узких спектральных участках. 
Важным условием правильного выбора λk является отсутствие сильной корре-
ляции между значениями r(λk). В противном случае система уравнений (2.2) для 
вычисления коэффициентов ξ является плохо обусловленной, что выражается в 
большой чувствительности результатов аппроксимации полного спектра r(λ) к 
погрешностям измерений опорных значений r(λk).
Таблица 3.10
Коэффициенты akm регрессии (3.9) для параметров  
fm (a00 = 0,0041) и fbl (a00 = –5,8707)
k
xp = fm xp = lnfbl
m = 1 m = 2 m = 3 m = 1 m = 2 m = 3
1 0,0295 0,0509 0,0094 7,9190 2,6891 0,4845
2 –0,0252 0,0168 –0,0018 –4,6600 –1,7312 –0,4513
3 0,0157 –0,0343 –0,0054 –7,1511 –3,4900 –0,6450
4 –0,0734 –0,0910 –0,0470 –1,3854 1,6737 0,8873
5 0,0227 0,1746 –0,2753 1,0639 –2,4609 7,2926
В качестве критерия выбора оптимальных λk примем их информативность 
относительно концентраций хромофоров кожи и устойчивость соответствующей 
обратной задачи к случайным возмущениям r(λk). Оптимальные λk выбирали пу-
тем компьютерного перебора различных комбинаций из 25 характеристических 
длин (452, 460, 480, 490, 500, 515, 529, 540, 545, 560, 570, 577, 580, 584, 586, 595, 
600, 610, 620, 630, 640, 660, 700, 760, 800 нм) и оценивания соответствующих 
им погрешностей восстановления параметров fm, fbl и S по формулам регрессии 
(3.9) при возмущениях коэффициентов r(λk) в пределах 2 %. Наибольшая корреля-
ция между точными и восстановленными значениями рассматриваемых параме-
тров достигается при использовании следующего набора длин волн: λ1 = 452 нм, 
λ2 = 480 нм, λ3 = 580 нм, λ4 = 595 нм, λ5 = 800 нм и λref = 700 нм. Коэффициенты 
регрессий (3.9), соответствующие рассматриваемым параметрам кожи и указан-
ным λk, приведены в табл. 3.10 и 3.11. При относительной погрешности изме-
рения r(λk), равной 0–2 %, полученные регрессии позволяют определять пара-
метры fm, fbl и S со среднеквадратическими погрешностями ∆fm = 0,42–0,45 %, 
∆fbl = 0,35–0,48 %, ∆S = 3,2–4,5 %.
Таблица 3.11
Коэффициенты akm регрессии (3.9) для xp = S (a00 = 0,3279)
k m = 1 m = 2 m = 3
1 1,6756 0,4991 0,0928
2 –3,1673 –1,4266 –0,3393
3 –3,3588 –1,6538 –0,2915
4 6,4692 5,6469 1,7867
5 –0,4530 –2,4674 –7,2437
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Представленные результаты дают основание говорить о возможности соз-
дания простого и недорогого прибора, позволяющего в реальном масштабе вре-
мени получать карты двумерных распределений основных хромофоров кожи по 
шести снимкам кожи, сделанным через фильтры с центральными длинами волн 
452, 480, 580, 595, 700, 800 нм. 
3.2.4. количественная интерпретация 
цветных изображений кожи
В клинической и исследовательской практике большой популярностью поль-
зуются сравнительно простые и недорогие системы визуализации на основе 
цветной ПЗС-камеры. В связи с этим представляет интерес возможность полу-
чения простых выражений, связывающих цветовые координаты каждого пиксе-
ла с концентрациями хромофоров кожи. Такие выражения позволят в реальном 
масштабе времени переходить от малоинформативных цветных изображений 
кожи к высококонтрастным изображениям ее хромофоров, свободных от влия-
ния неравномерной освещенности ткани и аппаратурных функций системы ви-
зуализации.
С точки зрения спектральных измерений цветную ПЗС-матрицу можно рас-
сматривать как трехполосны фильтр, выделяющий из белого света три цвето-
вые составляющие – красную (R), зеленую (G) и синюю (B). Цветовые сигна-
лы Vk (k = R, G, B) на выходе матрицы определяются в соответствии с формулой
 V i j G x y P D R x y dk i j k i j( , ) ( , , ) ( ) ( ) ( ) ( , , )= ∫θ λ τ λ λ λ λ
400
700
,  (3.16)
где (xi, yj) и (i, j) – координаты элемента поверхности кожи и оптически сопря-
женного ему светочувствительного элемента матрицы; θ – угол между нормалью 
к поверхности ткани и осью камеры; G(θ, xi, yj) – геометрический фактор; P(λ) – 
спектральная мощность источника света (лампы); τ(λ) – спектральное пропуска-
ние объектива; Dk(λ) – спектральная чувствительность матрицы в R, G, B-каналах; 
R(xi, yj, λ) – КДО кожи.
Интегральный КДО кожи Rk в каждом спектральном участке определяется 
сопоставлением измеряемых сигналов Vk с соответствующими сигналами для 
калибровочного образца – белого диффузного отражателя. При одинаковой гео-
метрии измерений такая калибровка позволяет исключить влияние абсолютных 
спектральных характеристик лампы, объектива и матрицы, а также неравномер-
ной освещенности кожи на результат определения ее хромофоров. Обратная за-
дача в этом случае сводится к обращению коэффициентов
 R P D R d P D dk k k= ∫ ∫( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )λ τ λ λ λ λ λ τ λ λ λ
400
700
400
700
.  (3.17)
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Исключить влияние отмеченных выше факторов можно также, используя для 
решения обратной задачи нормированные сигналы – r V VBR B R=  и r V VGR G R= .
Погрешности реконструкции двумерных распределений меланина и капил-
ляров в коже по ее цветным изображениям оценим на примере системы визуа-
лизации на основе галогенной лампы LS–1 фирмы Ocean Optics и цифровой ка-
меры Nicon D70. Относительные спектральные характеристики P(λ) и Dk(λ) для 
рассматриваемой системы приведены на рис. 3.7. Функцию пропускания объек-
тива τ(λ) в диапазоне λ = 400–700 нм будем полагать равной единице.
Для получения выражений, связывающих цветовые координаты (RR, RG, RB) и 
(rBR, rGR) пиксела с концентрациями хромофоров кожи, проведен расчет этих ко-
ординат в рамках оптической модели кожи при различных комбинациях модель-
ных параметров. При каждой комбинации параметров по формулам (2.15) – (2.20) 
и (2.31) – (2.36) рассчитывались спектральные профили R(λ) и выполнялось их 
интегрирование с учетом аппаратурных функций P(λ) и Dk(λ) для получения ко-
эффициентов Rk, rBR и rGR.
Следует отметить, что малый объем информации, получаемой на основе 
цветных изображений кожи, не позволяет в достаточной степени учесть вариа-
ции всех оптически значимых параметров кожи, поэтому интерпретация соот-
ветствующих измерений возможна только в рамках предположения о фиксиро-
ванных значениях некоторых модельных параметров или с пренебрежением их 
влияния на результат измерений. В нашем случае наиболее уместным будет пре-
небречь эффектом локализованного поглощения света капиллярами, т. е. считать, 
что поглощательная способность света кровью не зависит от диаметра капилля-
ров (dv), а определяется только их объемной концентрацией (fbl) в тканях дермы. 
Разумеется, при таком предположении вместо fbl будет определяться некоторый 
обобщенный параметр капилляров, зависящий также и от dv. Однако несмотря 
на это, данный параметр, несомненно, коррелирует с fbl, а картина его двумерно-
го распределения количественно характеризует капиллярное русло кожи.
Ансамбль рассчитанных сигналов (rBR, rGR) и соответствующих им значений 
fbl представлен на рис. 3.8. Видно, что точки (rBR, rGR, fbl) расположены вблизи 
Рис. 3.7. Используемые при моделиро-
вании спектральные профили мощно-
сти лампы P(λ) (1) и чувствительности 
цветной ПЗС-матрицы Dk(λ) в синем 
(2), зеленом (3) и красном (4) каналах
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некоторой поверхности в трехмерном пространстве. Разброс точек относитель-
но этой поверхности обусловлен априорной неопределенностью неконтролируе-
мых параметров кожи – показателя преломления, коэффициента рассеяния и сте-
пени оксигенации крови. Для аппроксимации поверхности, образуемой точками 
(rBR, rGR, fbl), можно использовать полином вида
 ln ln lnf a r rmp
m p
m p
bl BR GR= ( ) ( )
≤ + ≤
∑
0 3
,  (3.18)
где amp – коэффициенты, зависящие от спектральных характеристик RGB-камеры. 
Аналогичное выражение можно использовать и для аппроксимации связи между 
координатами пиксела (rBR, rGR) и концентрацией меланина в оптически сопря-
женном ему элементе кожной ткани. Среднеквадратические погрешности оценки 
fbl и fm с использованием полинома (3.18) составляют ∆fbl = 0,29 % и ∆fm = 1,1 % 
соответственно. Таким образом, рассматриваемые измерения позволяют опреде-
лять параметр fbl практически с такой же точностью, как и на основе измерений 
r(λk) в шести оптимальных спектральных участках (с учетом сделанного выше 
замечания относительно влияния параметра dv). Однако точность оценки fm по 
оптимальным измерениям r(λk) заметно выше. Кроме того, измерений RGB сиг-
налов недостаточно для оценки степени оксигнации крови (S) – погрешность вос-
становления данного параметра с использованием аппроксимирующей функции 
(3.18) составляет примерно 19 % (при fm < 7 %).
Для аппроксимации связи fbl и fm с цветовыми координатами (RR, RG, RB) пик-
селов также можно использовать полиномиальные регрессии:
 ln ln ln lnC a R R Rq mnp
q
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m
m n p
G
n
B
p
= [ ] [ ] [ ]
≤ + + ≤
∑
0 3
,  (3.19)
где Сq – определяемый параметр (fbl или fm), amnp
q  – аппаратурно-зависящие коэф-
фициенты регрессии. Погрешности восстановления fbl и fm по формуле (3.19) в ус-
ловиях случайных флуктуаций цветовых координат в пределах 0–2 % составляют 
Рис. 3.8. Смоделированная совокупность 
нормированных RGB-сигналов (rBR, rGR) 
и соответствующих им концентраций ка-
пилляров
165
соответственно ∆fbl = 0,12–0,24 % и ∆fm = 0,38–0,45 %. Аналогичная погрешность 
для параметра S составляет 7,5–9,9 %, что с учетом достаточно узкого диапазо-
на его значений, очевидно, не удовлетворяет практическим потребностям. В це-
лом использование координат (RR, RG, RB) позволяет повысить точность оценки 
искомых параметров кожи по сравнению с использованием координат (rBR, rGR) 
нормированного изображения. Однако следует учесть, что для получения изобра-
жения кожи в координатах (RR, RG, RB) необходимо соблюдение идентичных ус-
ловий измерения для кожи и эталонного диффузного отражателя. В то же время 
изображения кожи в координатах (rBR, rGR) не подвержены искажающему влия-
нию ее неравномерного освещения и положения относительно объектива каме-
ры, что гарантирует дистанционность и удобство измерений.
3.3. полуЧЕНИЕ параМЕТрИЧЕскИх карТ 
ГлазНоГо ДНа
Поздняя диагностика заболеваний сетчатки является главной причиной не-
обратимой потери зрения. Многие патологии сетчатки (например, диабетическая 
ретинопатия, возрастная макулярная дегенерация, микрокровоизлияния в сетчат-
ку) можно выявлять на ранних стадиях по изменениям цветовой картины глазно-
го дна (ГД), отражающей содержания основных пигментов сетчатки – гемогло-
бина, меланина и ксантофилла (макулярного пигмента). Наилучшим средством 
детальной визуализации структур ГД в офтальмологии является фундус-камера 
[196–199]. Современные фундус-камеры обладают возможностью мультиспек-
тральной фоторегистрации ГД и корректируют динамические аберрации оптиче-
ской системы глаза за счет использования адаптивной оптики. Однако диагности-
ка заболеваний сетчатки, основанная на качественном анализе увиденных врачом 
ее потенциально опасных изменений, не обеспечивает объективность диагноза 
и целиком зависит от опыта и квалификации врача. В связи с этим представляет 
интерес разработка метода количественного анализа мультиспектральных изо-
бражений ГД, позволяющего проводить эффективную и быструю диагностику 
патологических процессов в сетчатке.
Наиболее заманчивой исследователям видится возможность получения ин-
формации о состоянии сосудов в сетчатке. Принято считать, что состояние рети-
нальных сосудов может отражать состояние сосудов головного мозга, представляя 
таким образом адекватную модель регуляции мозгового кровотока, доступную 
для непосредственного наблюдения. Методы, используемые в настоящее время 
для количественной оценки состояния сосудистого русла ГД, позволяют доста-
точно точно измерить геометрические параметры сосудистой сети и динамиче-
ские параметры кровотока. Однако обе группы параметров не предоставляют 
информации о состоянии обменных процессов в сетчатке и, в частности, в ка-
кой мере молекулы кислорода, транспортируемые гемоглобином крови, исполь-
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зуются клетками сетчатки в процессах метаболизма. Таким параметром являет-
ся соотношение окисленного и восстановленного гемоглобина в единице объема 
ткани сетчатки. Однако несмотря на большое количество работ, посвященных по-
лучению карт оксигенации гемоглобина в сетчатке [200–206], эта задача все еще 
остается нерешенной, поскольку на практике перед исследователями стоит бес-
компромиссный выбор между точностью и временем обработки мультиспектраль-
ного изображения ГД. Отдавая предпочтение оперативности обработки инфор-
мации, исследователи вынуждены пренебрегать сложностью строения глазного 
дна и многократным рассеянием света в его слоях. Для решения обратной зада-
чи в этом случае, как правило, используются закон Ламберта – Бера и его много-
численные модификации, предполагающие экспоненциальное убывание интен-
сивности света с глубиной его проникновения в среду. Получаемые в результате 
данные о степени оксигенации крови в ретинальных сосудах обладают невысокой 
достоверностью, что затрудняет их применение в клинической практике.
В работе [207] была впервые построена численная модель спектра КДО 
глазного дна, учитывающая анатомическое особенности объекта и многократ-
ное рассеяние в нем света. Для численного расчета КДО многослойной среды, 
моделирующей ГД, использовался метод «добавления-удвоения» [23]. Показано 
превосходное соответствие модельных расчетов экспериментальным данным. 
Проведен анализ спектров отражения ГД большой группы добровольцев, на ос-
нове которого установлены диапазоны вариаций модельных параметров. Данная 
модель позволяет получать адекватные оценки концентраций меланина в пиг-
ментном эпителии, макулярного пигмента в нейронной сетчатке и гемоглобина 
в сосудистой оболочке по спектру отражения ГД. К сожалению, в силу большо-
го объема вычислений в методе «добавления-удвоения» (возрастающего в гео-
метрической прогрессии с увеличением числа квадратурных углов) оценки па-
раметров ГД могут выполняться лишь для одной его точки. Очевидно, что для 
врача такая информация является не полной и не дает возможности поставить 
объективный диагноз заболевания.
Интересная попытка использования отмеченной выше модели для получения 
параметрических карт ГД, отражающих распределение в ней меланина и гемо-
глобина, была предпринята в работе [208]. Идея авторов основана на предполо-
жении о существовании взаимно однозначного оператора f преобразования мо-
дельных параметров p = (p1, …, pM) в спектральные коэффициенты изображения 
r = (r1, …, rM). Под коэффициентом ri (i = 1, …, M) понимается отношение сиг-
налов от светочувствительных элементов матрицы в спектральных участках i и 
M + 1. Необходимым условием существования такого оператора является невы-
рожденность матрицы Jij = ∂ri / ∂pj для любого p из области его возможных зна-
чений. Поиск таких операторов выполнялся с использованием генетического ал-
горитма, суть которого состоит в следующем. Выбирается начальная популяция 
из K особей, каждая из которых отвечает своему набору из M + 1 спектрального 
участка. Для каждой особи вычисляется соответствующий ей оператор f и ма-
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трица J = (Jij) в N
M дискретных точках, где M – количество параметров модели 
переноса света в среде, а N – количество дискретных значений для каждого из 
параметров. Если для какой-то точки определитель матрицы J равен нулю или 
меняет знак, то рассматриваемая особь помечается как не пригодная и переходят 
к рассмотрению следующей особи. Для пригодной особи вычисляется функция 
фитнеса (полезности), характеризующая погрешность восстановления модель-
ных параметров pi из коэффициентов rj, отвечающих данной особи. В качестве 
функции фитнеса используется сумма среднеквадратических погрешностей вос-
становления модельных параметров:
σ λ λ σ( , ..., )1 2
11
M
i
j
j
j
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i
M p
r
=
∂
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где σj – среднеквадратическая погрешность измерения коэффициента rj, λj – цен-
тральные длины волн спектральных участков, отвечающих рассматриваемой 
особи. Над пригодными особями проводится операция кроссинговера (переком-
бинация соответствующих им λj) для создания их потомков, которые также добав-
ляются в популяцию. Далее осуществляется отбор K хороших особей (с наимень-
шей величиной σ) и отбрасывание худших из популяции. Операции повторяются 
до тех пор, пока не будет получен приемлемый набор λj. 
Следует отметить колоссальные вычислительные сложности данного алго-
ритма, что делает практически невозможным построение оператора f и обратного 
ему оператора f –1 при большом количестве модельных параметров. Кроме того, 
данные операторы могут быть получены только в ограниченном числе точек. Для 
получения значений f –1 в промежуточных точках предполагается использование 
линейной интерполяции или специально обученной нейронной сети, аппрокси-
мирующей f –1. В работе [208] оператор f –1 построен в предположении, что все 
оптические свойства ГД определяются концентрациями M = 5 его компонентов: 
макулярного пигмента и гемоглобина в сетчатке, меланина в пигментном эпи-
телии, гемоглобина и меланина в сосудистой оболочке. Однако сопоставление 
модельных расчетов r с результатами экспериментов показало, что эксперимен-
тальные коэффициенты r не попадают в область «обучающих» данных, соответ-
ствующих оператору f –1. Причиной этому является влияние на r рассеивающих 
свойств и геометрических толщин слоев ГД, не учитываемых в модели. Вклю-
чение этих параметров в модель существенно усложняет выбор оптимального 
набора λj и построение соответствующего ему оператора f
 –1, а также на порядки 
увеличивает количество дискретных значений f –1, а значит, и время обработки 
экспериментальных данных. Это привело авторов [208] к мысли о необходимо-
сти поиска более подходящего метода решения обратной задачи, не имеющего 
ограничений по количеству модельных параметров и спектральных участков. 
Очевидно, что таким требованиям в полной мере удовлетворяет регрессионный 
метод количественного анализа мультиспектральных изображений биотканей 
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[172–176]. Для получения регрессионных выражений, связывающих p и r, необ-
ходимо лишь провести расчеты r для представительной в статистическом плане 
выборки p. Для обработки же экспериментальных данных достаточно распола-
гать собственными векторами ковариационной матрицы r и коэффициентами от-
меченных выше регрессий, т. е. небольшим объемом численных данных.
Настоящая глава посвящена получению параметрических карт ГД по его 
мультиспектральным изображениям. Для этого используется регрессионный под-
ход к решению обратных задач и оптическая модель ГД, предложенная в работе 
[207] (с некоторыми модификациями). Рассматриваются задачи количественно-
го анализа снимков ГД в большем количестве спектральных участков (в несколь-
ко раз превышающем количество модельных параметров) и в минимальном ко-
личестве участков, необходимом для учета вариаций всех оптически значимых 
параметров ГД.
3.3.1. оптическая модель глазного дна
В соответствии с анатомическими данными ГД моделируется как слоистая 
ткань, состоящая из четырех основных слоев с различными толщинами, струк-
турными параметрами и компонентным составом: нейронная сетчатка (НС), или 
слой нервных волокон, пигментный эпителий (ПЭ), сосудистая оболочка (СО) и 
склера. Основу слоев составляет рассеивающая, но слабопоглощающая струк-
турная ткань. Экспериментальные спектры объемных коэффициентов рассеяния 
ткани НС, ПЭ и СО приведены в работе [3]. Эти данные получены на основе из-
мерений диффузного и коллимированного пропускания, а также диффузного от-
ражения тканей in vitro при помощи интегрирующих сфер. Для учета возможных 
отличий рассеивающих свойств тканей in vivo и in vitro, а также принимая во вни-
мание индивидуальные вариации структуры ткани, будем моделировать коэффи-
циенты рассеяния слоев ГД в виде линейных функций: β λ β λk k k in vitroa( ) ( ),= ⋅ , 
где k = HC, ПЭ, СО; βk in vitro,  – коэффициент рассеяния ткани in vitro из [3]; ak – 
варьируемые параметры: 0,22 ≤ aHC ≤ 1,0; 0,45 ≤ aПЭ ≤ 1,0; 0,5 ≤ aCO ≤ 3,0 [207]. 
Фактор анизотропии рассеяния g полагаем фиксированным – g = 0,97, 0,84 и 0,94 
для НС, ПЭ и СО соответственно [3]. Таким образом, предполагается, что вари-
ации рассеивающих свойств ткани определяются только концентрацией ее «эф-
фективных» рассеивателей, а не их размером и формой.
Поглощающие свойства сетчатки определяются ограниченным количеством 
ее пигментов. В первую очередь это меланин, который большей частью находится 
в ретинальном эпителии, однако в малом количестве присутствует и в сосудистой 
оболочке, а также окси- и деоксигемоглобин в сосудистой оболочке. Известно 
также, что в фовеальной области глазного дна (макулы) содержится дополни-
тельный поглощающий пигмент – ксантофилл, или макулярный пигмент, кото-
рый следует учитывать при моделировании спектра диффузного отражения для 
фовеальной области. Кроме того, согласно данным [208], для наилучшего вос-
произведения экспериментальных спектров отражения для всех областей глаз-
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ного дна необходимо учитывать присутствие мелких кровеносных сосудов в НС. 
В связи с вышесказанным будем моделировать объемные коэффициенты погло-
щения слоев ГД с использованием следующих выражений:
 kHC(λ) = ln10 ⋅ ω(λ)Dмак/LHC + cHC, кр kкр(λ),  (3.20)
 kкр(λ) = fПЭ, м kм (λ),  (3.21)
 kCO(λ) = fCO, м kм (λ) + сCO, кр kкр(λ),  (3.22)
где kкр(λ) S S: @ HbO Hb2λ ε λ ε λ( ) = ( ) + −( ) ( ) ln10 1  – коэффициент поглощения крови 
при единичной концентрации в ней общего гемоглобина, S – степень оксигена-
ции крови, εHbO2  и εHb  – молярные коэффициенты поглощения окси- и деокси-
гемоглобина, для которых использовались данные из [115]; LНС – толщина НС; 
ω(λ) – нормированный спектр оптической плотности макулярного пигмента [209], 
Dмак – оптическая плотность макулярного пигмента на длине волны 460 нм, харак-
теризующая содержание данного пигмента в НС; kм (λ) < λ( ) = ⋅ −6 49 1011 3 48, ,  [мм– 1] – 
коэффициент поглощения ретинального меланина [210], где [λ] = [нм]; сHC, кр и 
сCO, кр [ммоль/л] – концентрации общего гемоглобина в НС и СО; fПЭ, м и fCO, м – 
объемные концентрации меланина в ПЭ и СО. 
Спектр коэффициента отражения света от склеры описывается эмпириче-
ской зависимостью [211]:
 RсклA: ; ( ) , exp ,λ λ= − −( )( )0 5 0 00261 675 . (3.23)
Оптические параметры склеры оказывают незначительное влияние на отра-
жение света от всего глазного дна [207], поэтому не будем принимать во внима-
ние их возможные вариации.
Таким образом, оптическая модель ГД характеризуется следующим набором 
параметров: LНС, LПЭ, LСО – толщины слоев; aНС, aПЭ, aСО – параметры рассея-
ния слоев; Dмак, сHC, кр, сCO, кр , fПЭ, м и fCO, м – концентрации пигментов в слоях; 
S – степень оксигенации крови. Припишем параметрам модели свойства случай-
ных величин с равномерными функциями распределения и будем полагать вариа-
ции параметров независимыми друг от друга. В этом случае для преобразования 
модели в статистическую необходимо лишь задание диапазонов вариаций ее па-
раметров. Пределы изменений параметров, выбранные на основе литературных 
данных [204, 207–217], указаны в табл. 3.12. Расчет спектров КДО глазного дна 
R(λ) при каждой случайной комбинации модельных параметров осуществлялся 
на основе метода Монте-Карло для многослойной среды. При этом полагалось, 
что френелевское отражение света происходит только на границе между верхним 
слоем ГД и окружающим его стекловидным телом, а отражение света между сло-
ями ГД пренебрежимо мало из-за малого различия их показателей преломления. 
Исходя из данных [130] для показателей преломления ГД и стекловидного тела, 
приняты значения 1,470 и 1,336 соответственно. Набор «обучающих» данных 
включает 3 · 103 реализаций R(λ) для 30 λ из диапазона 450–800 нм.
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Таблица 3.12
Диапазоны вариаций параметров оптической модели ГД
Параметр Диапазон Параметр Диапазон
LНС, мкм 180–230 Dмак, отн. ед. 0,0–0,5
LПЭ, мкм 8–15 сHC, кр, ммоль/л 0,00–0,35
LСО, мкм 200–370 сCO, кр, ммоль/л 0,5–2,0
aНС, отн. ед. 0,22–1,00 fПЭ, м, % 25–100
aПЭ, отн. ед. 0,45–1,00 fCO, м, % 0,10–12,5
aСО, отн. ед. 0,5–3,0 S, % 40–98
Следует отметить, что свет, в котором осуществляется визуализация ГД, 
дважды проходит через хрусталик глаза, вследствие чего дополнительно погло-
щается и рассеивается. Пропускание света хрусталиком Tхр(λ) зависит от возрас-
та пациента A (в годах) и достаточно хорошо описывается зависимостью [218]:
 Tхр(λ) k A TL TLE@( ) ( ) ( ) ( )λ λ λ= ⋅ +1 2 ,  (3.24)
где k A= + −( )1 0 02 32,  при 20 60< <A  и k A= + −( )1 56 0 0667 60, ,  при A > 60  ; 
TL1 и TL1 – эмпирические компоненты спектрального пропускания хрусталика. 
В принципе, возраст пациента несложно включить в число варьируемых пара-
метров модели. Однако поскольку возраст пациента всегда известен, то более 
уместным является коррекция спектральной яркости пикселов изображения ГД 
на двойное пропускание хрусталика и последующее решение обратной задачи 
по интерпретации скорректированных спектральных снимков.
3.3.2. анализ погрешностей восстановления  
модельных параметров
Коэффициенты (3.2) нормированных спектральных слоев изображения ГД 
рассчитывались на основе смоделированных спектров R(λ) как r(λ) = R(λ) / R(λref), 
где λref = 800 нм. Большое количество спектральных слоев предполагаемого изо-
бражения ткани вызвано необходимостью учета большого количества ее модель-
ных параметров и обеспечивает устойчивость решения обратной задачи к по-
грешностям измерения r(λ). Будем полагать, что коэффициенты r(λ) измеряются 
с погрешностью δr = 1–2 %. В этом случае, как показывает анализ собственных 
чисел ковариационной матрицы r(λ), в спектрах r(λ) содержится от 8 до 10 ли-
нейно независимых компонент ( l8 0 024= , , l10 0 012= , ). Таким образом, для 
аппроксимации любой реализации r(λ) необходимо использовать T = 8–10 соб-
ственных векторов gn ковариационной матрицы r(λ). Максимальная погрешность 
такой аппроксимации для смоделированного ансамбля из 3 · 103 реализаций r(λ) 
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составляет 4,3 % при T = 8 и 2,7 % при T = 10. Коэффициенты регрессии (2.5) 
между любым из модельных параметров xp и проекциями r(λ) на ортогональ-
ный базис из векторов gn (n = 1, …, T) могут быть легко получены методом наи-
меньших квадратов на основе смоделированного ансамбля реализаций xp и r(λ).
Анализ погрешностей восстановления модельных параметров с исполь-
зованием полученных регрессий показывает, что при вариативности рассеи-
вающих и поглощающих свойств ГД, соответствующей табл. 3.12, возможно 
восстановление только следующих параметров: оптической толщины макуляр-
ного пигмента – Dмак; эффективной объемной концентрации меланина в ПЭ – 
FПЭ, м = fПЭ, мLПЭ / 〈LПЭ〉, где 〈LПЭ〉 = 10 мкм – средняя толщина ПЭ; эффектив-
ной молярной концентрации гемоглобина в НС – СHC, кр = сHC, крLHC / 〈LHC〉, где 
〈LHC〉 = 200 мкм – средняя толщина НС; степени оксигенации крови S. Параметры 
Dмак, FПЭ, м, СHC, кр и S, рассчитанные с использованием 9 линейно независимых 
компонент r(λ), в зависимости от соответствующих известных параметров для 
всех смоделированных реализаций r(λ) представлены на рис. 3.9. Коэффициенты 
Рис. 3.9. Известные и восстановленные из r(λ) значения концентрации гемоглобина в 
нейронной сетчатке (а), степени оксигенации крови (б), оптической плотности макуляр-
ного пигмента (в) и концентрации меланина в пигментном эпителии (г):
восстановление модельных параметров выполнялось при наложении на коэффициенты r(λ) 
случайных отклонений в пределах 2 %
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корреляции между известными и восстановленными параметрами Dмак, FПЭ, м, 
СHC, кр и S составляют соответственно 0,993; 0,931; 0,991 и 0,990. Информатив-
ность измерений r(λ) относительно концентраций хромофоров сосудистой обо-
лочки как отношение их априорной и апостериорной неопределенностей близка 
к единице, что связано с малым количеством фотонов, проникающих в данный 
слой сетчатки за счет сильного поглощения света вышележащими слоями.
Представляет интерес экспериментально проверить полученные регрессион-
ные зависимости. Для этой цели использовались спектры диффузного отражения 
света от ГД, полученные в работе [211]. Абсолютные измерения КДО выполня-
лись путем сравнения сигналов диффузного отражения исследуемых объектов с 
аналогичными сигналами для физической модели глаза с белым диффузным отра-
жателем в его фокальной плоскости. К сожалению, в отмеченной работе приведе-
ны только результаты усреднения соответствующих измерений для 10 доброволь-
цев в возрасте от 22 до 38 лет, поэтому получаемые по ним оценки параметров 
ГД также носят усредненный характер. Экспериментальные спектры КДО были 
скорректированы по формуле (3.24) на двойное пропускание света хрусталиком, 
соответствующее возрасту 30 лет, интерполированы к длинам волн, используе-
мым в наших расчетах, и нормированы на значение КДО для λ = 800 нм. Полу-
ченные таким образом спектры r(λ) обработаны с использованием выражений 
(2.3) и (2.5) при T = 9.
Экспериментальные спектры диффузного отражения (rexp) трех анатомиче-
ских участков ГД (желтое пятно, периферийная часть желтого пятна и назальный 
сектор) и их аппроксимации (r) собственными векторами gn (n = 1,…, T) приве-
дены на рис. 3.10 Погрешности аппроксимации экспериментальных данных не 
превышают аналогичные погрешности для ансамбля модельных реализаций r(λ), 
что свидетельствует об адекватности используемой модели свойствам реально-
го объекта. Значения параметров ГД, восстановленные из проекций ξn спектров 
rexp(λ) на пространство из векторов gn, приведены в табл. 3.13.
Рис. 3.10. Результаты аппроксимации 
 экспериментальных спектров диффуз-
ного отражения назального сектора 
ГД (1), периферийной (2) и централь-
ной (3)  частей желтого пятна:
символы – экспериментальные  данные 
из [211], кривые – результаты расчета 
 по формуле (2.2)
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Таблица 3.13
Структурно-морфологические параметры назального сектора ГД (№ 1), 
 периферийной (№ 2) и центральной (№ 3) областей желтого пятна,  
рассчитанные по экспериментальным спектрам диффузного отражения 
света от соответствующих участков ГД
№ Dмак, отн. ед. СНС, кр, ммоль/л FПЭ, м, отн. ед. S, %
1 0,02 0,13 0,02 86
2 0,21 0,10 0,10 83
3 0,42 0,08 0,18 80
Полученные параметры ГД имеют разумные значения, соответствуют анато-
мическим данным и результатам независимых исследований [204, 207, 214, 215]. 
Таким образом, концентрации хромофоров ГД, определяемые предлагаемым ме-
тодом, представляют достаточно адекватную информацию и могут быть рекомен-
дованы для использования в клинической практике.
3.3.3. Диагностика сетчатки  
с использованием светодиодов
Описанный выше метод определения концентраций хромофоров сетчатки 
предполагает получение и анализ спектра диффузного отражения света от ГД с 
разрешением ~ 10 нм. Проведение такого рода измерений требует использования 
дорогостоящего спектрометрического оборудования и увеличивает длительность 
дискомфортной для пациента процедуры диагностики. Устранить отмеченные не-
достатки можно, используя для подсветки глаза светодиоды или полупроводни-
ковые лазерные источники. Это также позволяет обеспечить приемлемую для 
практики величину отраженного сигнала в узком спектральном участке.
Для оперативного определения концентраций хромофоров сетчатки по изо-
бражениям ГД в спектральных участках светодиодов можно использовать полино-
миальные регрессии (3.3) или их частный случай (3.9). Однако перед этим необ-
ходимо выбрать оптимальные источники излучения. Критериями оптимальности 
источников являются информативность соответствующих им сигналов диффуз-
ного отражения относительно концентраций хромофоров сетчатки и устойчи-
вость соответствующих им регрессий (3.3) или (3.9) к случайным отклонениям 
в сигналах r(λ).
В настоящее время имеется большой выбор полупроводниковых источников 
излучения из видимой и ближней ИК областей спектра, поэтому перебор различ-
ных комбинаций таких источников и оценивание для каждой из них погрешно-
стей восстановления параметров сетчатки является трудно выполнимой задачей. 
В связи с этим в качестве исходного набора источников нами выбраны коммерче-
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ски доступные светодиоды с центральными длинами волн, характеризующими 
основные особенности спектров поглощения хромофоров ГД. На рис. 3.11 изо-
бражены спектральные профили коэффициентов поглощения хромофоров сет-
чатки (макулярного пигмента, меланина, окси- и деоксигемоглобина) и контуры 
линий излучения 11 светодиодов. Центральные длины волн светодиодов соот-
ветствуют максимумам спектральных кривых поглощения хромофоров ГД, точ-
кам их пересечения и максимального различия.
КДО ткани R(Λk), относящийся к конечному спектральному участку Λk, опре-
деляется выражением
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где R(λ) – монохроматический КДО, Sk(λ) – спектральная мощность светодио-
да, λk и ∆λk – центральная длина волны и полуширина спектрального участка Λk, 
D(λ) – спектральная квантовая эффективность светочувствительных элементов 
матрицы. Функция D(λ) полагалась равной единице во всем рассматриваемом 
спектральном диапазоне. Контуры линий излучения светодиодов аппроксими-
ровались гауссовым распределением с полушириной Δλk = 20 нм:
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Для устранения трудоемких вычислений монохроматического КДО исполь-
зуется следующий алгоритм расчета R(Λk). Участок Λ ∆ ∆k k k k k= − +[ ]λ λ λ λ2 2,  
разбивается на N интервалов. Длина волны каждого фотона моделируется как 
Рис. 3.11. Молярные коэффициенты поглощения (ε) оксигемоглобина (1), деоксигемо-
глобина (2), меланина (3) и макулярного пигмента (4), а также контуры (I) линий излу-
чения светодиодов (5) с центральными длинами волн 460, 480, 500, 515, 530, 545, 560, 
575, 590, 617, 660 нм
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λ λ λi k k i N N= + −( ) ( )∆ 2 2 , где i – случайное целое число от 0 до N. Начальный 
«вес» соответствующего фотона задается равным I S D wk i i iph = ( ) ( )λ λ , где wi – 
квадратурные коэффициенты используемого метода численного интегрирова-
ния (использовались квадратурные формулы Гаусса). Если фотон после случай-
ных блужданий вылетает из среды, то его конечный «вес» добавляется к общему 
«весу» вылетевших фотонов Iout. Искомый КДО в спектральном участке Λk рас-
считывается как отношение Iout к общему начальному «весу» всех фотонов, про-
пущенных через среду. Рассчитанные коэффициенты R(Λk) нормировались на 
соответствующие значения для одного из спектральных участков Λref для полу-
чения нормированных сигналов на выходе ПЗС-матрицы – r(Λk) = R(Λk) / R(Λref).
Погрешности восстановления концентраций хромофоров сетчатки с исполь-
зованием различных спектральных участков Λk, оценивались на основе замкну-
тых численных экспериментов по обращению сигналов r(Λk). При этом рассма-
тривались комбинации с различным количеством Λk (от 4 до 8). Оптимальным 
набором Λk считался тот, которому соответствует наименьшая погрешность вос-
становления концентраций хромофоров сетчатки с использованием регрессии 
(3.9) при случайных «возмущениях» r(Λk) в пределах 1 %. В результате оказа-
лось, что в зависимости от того, какой из спектральных участков использовать 
для нормировки детектируемых сигналов, возможны различные комбинации Λk, 
приводящие к примерно одинаковой погрешности восстановления концентраций 
хромофоров. Причем оптимальные наборы из Λk различаются в зависимости от 
рассматриваемого хромофора. Для удовлетворительного восстановления параме-
тров S и FПЭ, м необходимо использовать не менее 8 светодиодов. Для определения 
параметров Dмак и СНС, кр достаточно 5 светодиодов. Наиболее подходящие для 
определения параметра Dмак спектральные участки соответствуют светодиодам 
с центральными длинами волн λ = 515, 530, 560, 590 нм и λref = 500 нм (нормиро-
вочная длина волны). Аналогичными длинами волн для параметра СНС, кр явля-
ются λ = 500, 515, 530, 590 нм и λref = 545 нм. Сравнивая эти два набора, можно 
видеть, что для одновременного определения Dмак и СНС, кр достаточно исполь-
зовать 6 светодиодов с λ = 500, 515, 530, 545, 560, 590 нм. Результаты восстанов-
ления параметров Dмак и СНС, кр из смоделированных сигналов r(Λk) приведены 
на рис. 3.12. Коэффициенты корреляции между известными и восстановленны-
ми значениями данных параметров составляют соответственно 0,981 и 0,982.
Следует отметить одну интересную особенность полученных результатов. 
Как видно, набор оптимальных λ для параметра Dмак не включает λ, соответству-
ющую максимуму поглощения макулярного пигмента – 460 нм. Это связано с 
особенностями распространения света в многокомпонентной среде и перекры-
тием спектров поглощения макулярного пигмента, дериватов гемоглобина и ме-
ланина. Хорошо известно, что если в многокомпонентной системе два или более 
компонента имеют близко расположенные по спектру максимумы поглощения, то 
для определения концентрации одного из компонентов оптимально производить 
фотометрические измерения не в максимуме его поглощения, а на длине волны, 
соответствующей наибольшему различию между поглощением света искомым 
компонентом и всеми другими компонентами среды. По-видимому, в данном слу-
чае для определения оптической плотности макулярного пигмента наиболее эф-
фективно использовать свет, спектральный состав которого несколько смещен в 
красную область относительно пика полосы поглощения макулярного пигмента.
Представленные результаты составляют основу нового метода определения 
концентрации гемоглобина и оптической плотности макулярного пигмента в сет-
чатке по ее снимкам в шести спектральных участках с центральными длинами 
волн 500, 515, 530, 545, 560, 590 нм. Данный метод учитывает вариации рассеива-
ющих свойств и геометрических толщин слоев (поскольку регрессии между r(Λk) 
и параметрами сетчатки получены с их учетом), оперативен и удобен в использо-
вании (поскольку вся обработка данных сводится лишь к вычислению параметров 
сетчатки по формуле (3.9) для всех точек ее мультиспектрального изображения).
Предложенный метод может способствовать ранней диагностике таких глаз-
ных заболеваний, как диабетическая ретинопатия и возрастная макулярная деге-
нерация. Помимо этого, известно, что увеличение количества кровеносных со-
судов вблизи или внутри фовеальной зоны сетчатки является одной из причин 
ухудшения ясности зрения. В связи с этим количество гемоглобина в слое нерв-
ных волокон, определяемое с использованием разработанного метода, может по-
мочь на ранней стадии обнаружить данную патологию и своевременно принять 
необходимые меры по ее устранению.
Рис. 3.12. Известные и рассчитанные по формулам регрессий (3.9) для оптимальных 
спектральных участков значения оптической плотности макулярного пигмента (а) и 
концентрации общего гемоглобина (б) в сетчатке
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Г л а в а  4 
пЕрсоНИфИцИроВаННая лазЕрНая ТЕрапИя 
ТкаНЕй орГаНИзМа ЧЕлоВЕка
Послойная дозиметрия лазерного излучения в биологических тканях – очень 
важное направление исследований в лазерной биофизике, целью которого явля-
ется разработка комплекса методов и средств определения значений параметров 
лазерного излучения в заданном слое ткани с целью выявления степени опас-
ности и вредности излучения для организма человека и обеспечения положи-
тельного терапевтического эффекта. Корректное определение дозы облучения 
различных слоев биоткани необходимо при выборе оптимальной стратегии 
проведения фотохимической, фотодинамической, светогипертермической терапии 
онкологических и многих других заболеваний, а также при коагуляции лазерным 
излучением поверхностных сосудов [130].
Эффективность различных механизмов воздействия света на биоткань про-
порциональна световой мощности, поглощенной хромофором-мишенью в ткани 
(молекулярный кислород, фотосенсибилизатор, оксигемоглобин и т. д.). Увеличе-
ние дозы облучения обеспечивает пропорциональный рост поглощенной свето-
вой мощности, но может вызывать ряд отрицательных эффектов передозировки 
лазерного излучения. Из-за экранирующего эффекта биоткани и вариаций ее оп-
тических свойств мощность воздействующего излучения не связана напрямую с 
величиной световой мощности, поглощенной хромофором-мишенью. При этом 
далеко не все параметры, определяющие свойства биоткани и характер распро-
странения в ней лазерного излучения, могут быть непосредственно измерены 
экспериментально. На практике выбор длины волны лазерного излучения и дозы 
облучения, как правило, осуществляется исходя из опыта врача и статистически 
накопленной информации либо на основании результатов моделирования спек-
тра световой мощности, поглощенной хромофором-мишенью, при средних или 
выборочных значениях оптических параметров биоткани. Достоверность тако-
го подхода не высока и не позволяет стандартизировать методы лазерной тера-
пии больных с одинаковой патологией, поскольку для обеспечения требуемого 
терапевтического эффекта выбор параметров лазерного излучения должен осу-
ществляться с учетом оптических свойств реально облучаемой ткани пациента.
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Известно большое количество публикаций, посвященных выработке опти-
мальной стратегии терапевтического воздействия света на биологические ткани. 
Так, в работах [45, 46, 219–222], исходя из результатов численного моделирова-
ния светового поля в коже человека при выборочных значениях ее параметров, 
даются общие рекомендации по спектральной оптимизации методов светотера-
пии различных заболеваний. Однако данные рекомендации носят больше каче-
ственный характер, и их практическое использование для выбора оптимальных 
спектральных и энергетических характеристик лазерного излучения в каждом 
конкретном случае затруднено из-за отсутствия надежных данных по оптическим 
параметрам реально облучаемой ткани и их изменениям в процессе взаимодей-
ствия света с тканью. Кроме того, накопленные к настоящему времени данные 
по оптическим параметрам тканей организма человека относятся большей ча-
стью к тканям in vitro, характеристики которых могут существенно изменяться 
по сравнению с тканями в условиях in vivo.
В работах [42, 113, 223–227] об эффективности проведения фотодинамической 
терапии (ФДТ) предлагается косвенно судить по уровню оксигенации ткани и кон-
центрации в ней фотосенсибилизатора (ФС). Мониторинг концентрации кислоро-
да в ткани позволяет поддерживать ее на уровне, необходимом для эффективной 
терапии патологии, например за счет использования явления фотодиссоциации 
гемоглобина под действием света [228]. Знание концентрации ФС позволяет кон-
тролировать его расход в фотохимических реакциях с участием кислорода. Тем не 
менее этих двух параметров недостаточно для адекватной оценки эффективности 
фотофизических и фотохимических процессов в облучаемой ткани. Для коррект-
ного решения задач дозиметрии лазерного излучения и всестороннего анализа эф-
фективности ФДТ необходимо знание целого комплекса параметров [46, 229, 230]: 
абсолютных концентраций ФС и молекулярного кислорода в ткани; объемной 
концентрации капилляров и их среднего диаметра; соотношения концентраций 
различных форм гемоглобина; глубины проникновения света в ткань; распреде-
ления плотности излучения в ткани и световой мощности, поглощаемой эндоген-
ными (естественными) и экзогенными (специально введенными) хромофорами 
ткани. Причем для выбора оптимальных спектральных и энергетических харак-
теристик фотовоздействия все параметры, характеризующие процессы переноса 
излучения в среде и его взаимодействие с веществом среды, должны быть пред-
ставлены в зависимости от длины волны света [46, 222, 231].
СМП кожи и слизистых оболочек, в том числе и концентрации их хромофо-
ров, можно успешно определять по спектрально-пространственным характери-
стикам ДО, измеряемым использованием оптоволоконной техники или систем 
мультиспектральной видеорефлектометрии. Методы расчета потоков обратно рас-
сеянного тканью излучения, описанные в гл. 2, позволяют решать данную задачу 
оперативно и с высокой точностью. В настоящей главе основное внимание будет 
уделено неинвазивному определению световых потоков в слоях ткани с различ-
ной глубиной залегания, а также спектральной мощности излучения, поглощае-
мого ее эндогенными и экзогенными хромофорами.
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4.1. НЕИНВазИВНоЕ опрЕДЕлЕНИЕ  
спЕкТральНой ГлубИНы  
проНИкНоВЕНИя сВЕТа В кожу
Несмотря на большое количество работ, посвященных определению опти-
ческих параметров биотканей и моделированию распространения в них излуче-
ния, имеющаяся в литературе информация о глубине проникновения излучения 
в ткань является крайне недостаточной и относится к тканям in vitro [4, 43, 44]. 
В то же время именно знание спектральной зависимости глубины проникновения 
света в биоткань z0(λ) является одним из ключевых факторов при выборе опти-
мальных условий проведения терапевтической процедуры, хирургической опе-
рации или наблюдения различных слоев биоткани.
Наиболее известный и обоснованный в теоретическом плане метод опреде-
ления z0(λ) основан на измерении диффузного и коллимированного пропускания, 
а также диффузного отражения исследуемой биоткани при помощи интегрирую-
щих сфер [4, 123] и последующем решении обратной задачи с использованием 
теории переноса излучения. Данный метод может использоваться только для ис-
следования биотканей in vitro, что является его главным недостатком, поскольку 
оптические характеристики биотканей могут существенно изменяться в результа-
те смерти организма. Кроме того, для обеспечения требуемого терапевтического 
воздействия лазерного излучения на организм человека необходимо учитывать 
индивидуальные особенности биоткани. Очевидно, что такой учет может быть 
осуществлен только с использованием неинвазивных методов определения z0(λ). 
В работе [232] величину z0 предлагается определять по КДО ткани. Авторы 
[232] провели теоретический анализ связи между z0 и КДО кожи на изобестиче-
ских длинах волн (для которых коэффициенты поглощения окси- и деоксигемо-
глобина совпадают) и построили соответствующие им калибровочные кривые, 
позволяющие определять z0 при известных значениях объемного коэффициента 
рассеяния кожи и концентрации одного из ее пигментов – меланина или гемо-
глобина (на других длинах волн для определения z0(λ) помимо прочего требуется 
также информация о степени оксигенации крови). Однако на практике ни один из 
структурно-морфологических параметров кожи не известен. В этих условиях ме-
тод [232] позволяет оценить лишь порядок величины z0, что, очевидно, является 
неудовлетворительным с практической точки зрения. На наш взгляд, более пер-
спективным и физически обоснованным является подход к определению z0, осно-
ванный на использовании информации, содержащейся во всем измеряемом спек-
тре диффузного отражения кожи, а не в отдельно взятом спектральном участке.
Следует также отметить, что использование интегрирующей сферы для изме-
рения КДО кожи имеет два существенных недостатка. Во-первых, вся площадь 
кожного покрова, охватываемая входным отверстием интегрирующей сферы, яв-
ляется недоступной для визуального наблюдения, что затрудняет проведение изме-
рений, требующих фокусировки излучения в исследуемый объем кожи (например, 
180
при терапии злокачественных новообразований). Во-вторых, в приемную аперту-
ру интегрирующей сферы помимо излучения, отраженного внутренними слоями 
кожи, попадает также и неинформативное излучение, отраженное непосредствен-
но от ее поверхности, что, естественно, влияет на точность определения КДО.
Ниже описываются оптический метод и устройство для определения спек-
тральной глубины проникновения света в кожу z0(λ), впервые предложенные ав-
тором в работе [233]. Предлагаемый метод основан на регистрации потоков от-
раженного от кожи диффузного излучения не менее чем в трех спектральных 
участках и их спектральном анализе с использованием регрессионного подхода 
к решению обратных задач оптики светорассеивающих сред. Демонстрируется 
возможность оценки z0(λ) по цветным изображениям кожи (в красном, зеленом 
и синем спектральных участках). Оцениваются погрешности метода в условиях 
общей вариативности СМП кожи, анализируется его устойчивость к погрешно-
стям оптических измерений.
4.1.1. бесконтактный оптический измеритель 
 глубины проникновения света
Возможный вид устройства для определения глубины проникновения света 
в кожу изображен на рис. 4.1. Излучение с известным спектром от широкополос-
ного источника излучения 1 через оптоволокно 2 подается на входное отверстие 
монохроматора 3. К выходному отверстию монохроматора также подсоединено 
оптоволокно 2'. Излучение, выходящее из волокна 2', направляется оптической 
системой 5 на исследуемый участок кожи 6. Излучение, отраженное кожей, за-
хватывается камерой 8 на основе ПЗС-матрицы 10. В качестве альтернативы мо-
нохроматору 3 в устройстве может использоваться набор сменных фильтров или 
перестраиваемый акустооптический фильтр, устанавливаемый на выходе свето-
вого пучка из оптоволокна 2' или перед объективом 9 камеры 8. В простейшем 
Рис. 4.1. Блок-схема устройства для определе-
ния спектральной глубины проникновения света 
в кожу: 1 – источник излучения, 2 и 2' – оптиче-
ские волокна, 3 – монохроматор, 4 и 7 – ортого-
нальные поляризаторы, 5 – фокусирующая опти-
ческая система, 6 – биоткань или калибровочный 
образец, 8 – ПЗС-камера, 9 – объектив, 10 – ПЗС-
матрица, 11 – блок регистрации и обработки сиг-
налов от биоткани и калибровочного образца
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случае вместо монохроматора 3 и фильтров в устройстве может использоваться 
цветная ПЗС-камера 8, позволяющая получать изображение кожи в трех широ-
ких спектральных участках – красном (R), зеленом (G) и синем (В) (возможность 
использования таких измерений для определения z0(λ) будет рассмотрена ниже). 
Угол падения излучения выбирается с тем расчетом, чтобы отраженное от по-
верхности кожи излучение не попадало в объектив камеры, а регистрировалось 
только диффузное излучение, отраженное внутренними слоями кожи. Устранить 
вклад отраженного от поверхности кожи излучения в регистрируемые оптиче-
ские сигналы можно также путем использования при освещении ткани и реги-
страции отраженного ею излучения взаимно ортогональных поляризаторов 4 и 7.
Блок обработки регистрируемых сигналов 11 выполняет следующую после-
довательность операций:
1) для каждого спектрального участка Λk суммирует сигналы со всех свето-
чувствительных элементов матрицы 10 для получения интегрального сигнала:
 V G S F R dk kΛ( ) = ( ) ( ) ( ) ( ) ( )∫θ λ λ η λ λ λ
λ
λ
min
max
, (4.1)
где R(λ) – спектральный коэффициент диффузного отражения исследуемого объ-
екта; S(λ) – спектральная мощность источника излучения; Fk(λ) – спектральное 
пропускание фильтров; h(l) – спектральная квантовая эффективность светочув-
ствительных элементов матрицы; lmin и lmax – левая и правая границы диапазо-
на спектра, используемого системой регистрации; G(θ) – геометрический фак-
тор системы регистрации; k = 1, …, NΛ; NΛ – количество спектральных участков;
2) определяет интегральный коэффициент диффузного отражения исследуе-
мого участка кожи R(Λk) путем сопоставления регистрируемых сигналов V(Λk) с 
аналогичными сигналами Vstd(Λk) для калибровочного образца как:
 R = R V Vk k k k k k( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )Λ Λ Λ Λ Λ Λstd std std−[ ] −[ ]ν ν ,  (4.2)
где Rstd(Λk) – интегральный КДО калибровочного образца; ν(Λk) и νstd(Λk) – ин-
тегральные сигналы для кожи и калибровочного образца, регистрируемые при 
выключенном источнике излучения 1;
3) восстанавливает спектр z0(λ) из коэффициентов R(Λk) по приведенному 
ниже алгоритму.
4.1.2. алгоритм восстановления спектральной 
 глубины проникновения света в кожу
Хорошо известно, что световая мощность, поглощаемая в среде и рассеянная 
ею в обратном направлении, определяется одними и теми же структурными и оп-
тическими параметрами среды, которые могут быть найдены на основе анализа 
спектра диффузного отражения среды. Этот факт и является основой для неин-
вазивного определения глубины проникновения света в биоткань.
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Статистический анализ спектров ДО кожи, описанный в 3.2.1, показывает, 
что любая реализация R(λ) может быть аппроксимирована линейной функци-
ей небольшого числа случайных переменных (ξ1, …, ξT) (коэффициентов разло-
жения по системе собственных векторов ковариационной матрицы R(λ)), тесно 
связанных со структурно-морфологическими параметрами кожи, влияющими на 
процесс переноса в ней излучения. Это означает, что спектральные значения z0, 
определяемые данными параметрами, также должны быть напрямую связаны с 
переменными ξ1, …, ξT. С учетом этого обстоятельства для восстановления спек-
тра z0(λ) предлагается следующий алгоритм.
Исходной информацией являются интегральные КДО кожи R(Λk), измеря-
емые в NΛ узких или широких спектральных участках. Значения R(Λk) мож-
но рассматривать как компоненты случайного вектора r = (rk), где rk = lnR(Λk), 
k = 1, …, NΛ. Алгоритм обращения r относительно искомого спектра z0(λ) состо-
ит из двух шагов. На первом шаге вычисляются проекции (ξn) вектора r на про-
странство из собственных векторов gn его ковариационной матрицы:
 ξn n= ⋅ −( )g r r ,  (4.3)
где r = ( )ln ( )R kΛ , ln ( )R kΛ  – среднее значение логарифма КДО кожи в спек-
тральном участке Λk; n = 1, …, T; T – количество линейно независимых компо-
нент в измерениях R(Λk).
На втором шаге алгоритма по найденным коэффициентам ξn определяют 
спектральную глубину проникновения излучения в кожу z0(λ) с использованием 
аналитических выражений, связывающих z0(λ) с ξn. В частности, для связи меж-
ду z0(λ) и ξn могут использоваться полиномиальные регрессии:
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∑∑ , (4.4)
где M – степень полинома; anm(λ) – коэффициенты регрессий, которые для каж-
дой λ определяются методом наименьших квадратов на основе ансамбля реали-
заций z0(λ) и R(Λk).
В тех случаях, когда КДО измеряется в небольшом количестве спектраль-
ных участков и эти измерения являются линейно независимыми (T = NΛ), опре-
делять z0(λ) можно напрямую из определяемых коэффициентов R(Λk) (т. е. без на-
хождения проекций ξn), например при помощи полиномиальной регрессии вида
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где 1 1≤ ≤=∑ k MiiT , a0 ( )λ  и ak kT1 ... ( )λ  – коэффициенты регрессии.
Практическое использование предложенного алгоритма требует знания век-
торов r  и gn, а также спектральных зависимостей коэффициентов регрессий (4.4) 
и (4.5). Для их получения необходим «обучающий» набор данных, состоящий из 
различных реализаций спектров z0(λ) и R(λ). Ансамбль реализаций R(λ) может 
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быть получен на основании экспериментальных данных для различных типов 
кожи. Однако неинвазивное определение спектров z0(λ) в настоящее время не 
представляется возможным. В связи с этим для получения ансамбля реализаций 
z0(λ) и R(λ) воспользуемся моделью переноса излучения в коже, детально опи-
санной в 2.3.1. Пример смоделированной зависимости R(λ) приведен на рис. 4.2, 
а. Расчет выполнен для углов падения излучения на кожу θ = 0 и 25° и при следу-
ющих значениях модельных параметров: nsk = 1,45; β′(λ0) = 8,5 мм
– 1; ρMie = 1,0; 
x = 2,5; De = 100 мкм; fm = 3 %; Сbil = 5 мг/л; fbl = 1 %; dv = 10 мкм; CtHb = 150 г/л; 
S = 70 %. Глубина проникновения света для каждой λ определяется по соответ-
ствующему ей распределению полной освещенности (с двух сторон площад-
ки) E(λ, z) по глубине кожи и соответствует глубине z, на которой освещенность 
уменьшается в e = 2,7 раза по сравнению с освещенностью поверхности кожи. 
Нормированные распределения E(λ, z)/E(λ, 0) при λ = 460 и 640 нм, соответству-
ющие указанным выше значениям θ, приведены на рис. 4.2, б.
Из представленных результатов видно, что глубина проникновения света в 
кожу может существенно различаться в зависимости от λ. С практической точ-
ки зрения важным является тот факт, что R(λ) и z0(λ) слабо зависят от угла паде-
ния излучения на кожу, поскольку при этом значительно расширяются возмож-
ности конструирования и калибровки соответствующих измерительных систем.
4.1.3. анализ погрешностей метода
Погрешность предлагаемого метода оценим на примере определения z0(λ) 
по измерениям R(Λk) в видимой области спектра со спектральным разрешением 
Δλ = 5 нм. В этом случае под Λk можно понимать средние длины волн этих участ-
Рис. 4.2. Результаты моделирования процесса переноса излучения в коже 
 при угле падения излучения 0° (сплошные кривые) и 25° (пунктирные кривые):
a – спектр КДО; б – нормированное распределение полной освещенности по глубине 
 кожи на λ = 460 нм (1) и λ = 640 нм (2)
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ков λk, поэтому R(Λk) ≡ R(λk), где R(λk) – спектральный КДО (ниже в его обозна-
чении индекс k опускается).
На модельные реализации R(λ) накладываются случайные «возмущения» в 
пределах δR (моделирующие погрешности измерений), и по формулам (4.3), (4.4) 
осуществляется восстановление спектральной глубины проникновения света в 
кожу. Восстановленные таким образом значения z0
* ( )λ  сравниваются с заданны-
ми (модельными) значениями z0(λ), и оценивается погрешность восстановления 
z0(λ). Сказанное иллюстрируется рис. 4.3, а, на котором сопоставлены известные 
и восстановленные (при T = 6 и δR = 0) значения z0 на λ = 630 нм. Коэффициент 
корреляции между ними составляет 0,98. Таким образом, измерения R(λ) в диа-
пазоне λ = 400–700 нм позволяют определять z0(630 нм) с погрешностью ~ 5 %. 
Для сравнения на рис. 4.3, б сопоставлены значения R и z0 на λ = 630 нм, соот-
ветствующие одним и тем же комбинациям модельных параметров. Видно, что 
корреляция между z0 и R на отдельно взятой λ практически отсутствует и не мо-
жет использоваться даже для грубой оценки z0.
О точности восстановления z0(λ) на других λ можно судить по представлен-
ной на рис. 4.4, а спектральной зависимости погрешности
 δ λ λ λ λz
K
z z zi i i
i
K
0 0 0 0
1
1( ) ( ) ( ) ( ),
*
, ,= −
=
∑ , (4.6)
где z i0, ( )λ  и z i0,
* ( )λ  – известная и восстановленная спектральная глубина проник-
новения света, соответствующая i-й реализации модельных параметров; K = 555 – 
общее количество реализаций. Наложение на R(λ) случайных «возмущений» в 
пределах δR = 5 % приводит лишь к незначительному увеличению δz0(λ), что 
свидетельствует об устойчивости предлагаемого метода к погрешности оптиче-
ских измерений.
Рис. 4.3. Сопоставление заданных и восстановленных по формулам (4.3), (4.4) 
 значений z0(630 нм) (а) и парная корреляция между z0(630 нм) и R(630 нм) (б)
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Рис. 4.4. Оценки точности восстановления z0(λ) по измерениям R(λ) в видимой 
 области спектра с разрешением 5 нм (а, б) и по RGB-изображениям кожи (в, г):
а, в – спектральный профиль погрешности δz0(λ) при наложении на R(λ) и на RGB-сигналы 
случайных отклонений в пределах 0 (сплошные кривые) и 5 % (пунктирные кривые); 
 б, г – результаты восстановления z0(λ) для трех случайных реализаций модельных параме-
тров из «проверочного» набора данных
Для ответа на вопрос, насколько представительным в статистическом плане 
является используемый набор реализаций R(λ) и z0(λ), проведена проверка полу-
ченных регрессионных зависимостей на независимом наборе данных. Для это-
го методом Монте-Карло дополнительно было рассчитано 100 реализаций R(λ) 
и z0(λ), соответствующих случайным комбинациям модельных параметров. Для 
каждой реализации R(λ) проведено восстановление z0(λ) с использованием полу-
ченных регрессионных зависимостей и оценена погрешность δz0(λ). В результате 
оказалось, что погрешности δz0(λ) для «обучающего» и «проверочного» набора 
данных отличаются лишь на доли процентов. В качестве примера на рис. 4.4, б 
приведены результаты восстановления z0(λ) для трех модельных реализаций R(λ) 
и z0(λ) из «проверочного» набора данных. Хорошее совпадение результатов ана-
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лиза с модельными спектрами свидетельствует о том, что «обучающие» данные 
полностью охватывает область возможных значений параметров кожи.
Таким образом, предлагаемый метод определения z0(λ) включает измерение 
спектральных значений R(Λk) и использование предварительно полученных вы-
ражений для расчета z0(λ) в зависимости от R(Λk). Данный метод, обеспечивая 
приемлемую для практики точность определения z0(λ), не требует больших вы-
числительных затрат и поэтому является оперативным.
4.1.4. определение глубины проникновения света 
 по цветным изображениям кожи
Как следует из описанной выше схемы измерения R(λ), для получения вы-
сокого спектрального разрешения R(λ) требуется использование дорогостоящей 
спектрометрической аппаратуры (монохроматора или перестраиваемого оптиче-
ского фильтра). В связи с этим представляет интерес возможность определения 
z0(λ) по измерениям R(λ) в небольшом количестве спектральных участков. Рас-
смотрим наиболее простой вариант реализации таких измерений, основанный 
на использовании трех широкополосных светофильтров – красного (R), зелено-
го (G) и синего (B). Интегральные КДО кожи в широких спектральных участках 
Λk (k = R, G, B) определяются выражением
 R S F d S F dk k k( )
min
max
min
max
Λ = ( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )∫ ∫λ λ η λ λ λ λ η λ λ
λ
λ
λ
λ
, (4.7)
которое вытекает из формул (4.1) и (4.2) при ν(Λk) = νstd(Λk) = 0, 
Rstd(Λk) = Rstd(λ) = const. Погрешности восстановления z0(λ) оценим на примере 
измерительной системы со спектральными характеристиками S(λ), Fk(λ) и h(l), 
приведенными на рис. 4.5. 
Для аппроксимации связи между z0(λ) и R(Λk) используем кубические поли-
номы следующего вида: 
 z a R R Rmkq R
m
m k q
G
k
B
q
0
0 3
( ) ( ) ln ( ) ln ( ) ln ( )λ λ= [ ] [ ] [ ]
≤ + + ≤
∑ Λ Λ Λ , (4.8)
где amkq(λ) – коэффициенты, которые для заданных спектральных характеристик 
измерительного устройства определяются путем моделирования процессов пере-
носа излучения в коже с учетом возможных диапазонов вариаций ее структурно-
морфологических параметров. В данном случае коэффициенты amkq(λ) рассчи-
тывались на основе полученного нами ранее ансамбля реализаций R(λ) и z0(λ).
О точности восстановления z0(λ) с использованием регрессии (4.8) в усло-
виях общей вариативности структурно-морфологических параметров кожи мож-
но судить по спектральной зависимости погрешности (4.8), представленной на 
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рис. 4.4, в. Как видно, для некоторых λ погрешность восстановления z0(λ) более 
чем в 2 раза превосходит аналогичную погрешность, соответствующую измере-
ниям R(λ) с высоким спектральным разрешением. Тем не менее такая точность 
определения z0(λ) является достаточной для оценки пространственной локали-
зации оптического излучения в коже и выбора оптимальных лазерных источни-
ков для низкоинтенсивной лазерной терапии. В подтверждение к сказанному на 
рис. 4.4, г приведены результаты восстановления z0(λ) для трех реализаций z0(λ) 
и R(Λk) из проверочного набора данных (тех же, что и на рис. 4, б). Как видно, 
зависимости z0
* ( )λ , восстановленные из коэффициентов R(Λk), хорошо воспро-
изводят истинный спектральный профиль z0(λ).
Таким образом, разработанный метод позволяет оперативно и с достаточ-
ной для практики точностью определять спектральную глубину проникновения 
света в кожу в условиях общей вариативности ее структурно-морфологических 
параметров. Данный метод может использоваться для выбора оптимальных ус-
ловий проведения низкоинтенсивной лазерной терапии, фотодинамической те-
рапии, лазерной гипертермии, хирургической операции или наблюдения слоев 
кожи различной локализации. Показанная возможность оценки z0(λ) по измере-
ниям диффузного отражения кожи в небольшом количестве спектральных участ-
ков является основой для создания недорогих измерительных систем, реализую-
щих данный метод. Простейший вариант такой системы может быть выполнен 
на основе широкополосного источника излучения и цветной ПЗС-матрицы (или 
монохромной матрицы со светофильтрами).
Рис. 4.5. Используемые при моделировании спектральные характеристики компонентов 
измерительного устройства: а – характеристики источника и приемника излучения;  
б – спектр пропускания синего (1), зеленого (2) и красного (3) светофильтров
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4.2. опрЕДЕлЕНИЕ спЕкТроВ ДЕйсТВИя сВЕТа 
 На хроМофоры ТкаНЕй in vivo
Эффективность методов лазерной терапии, основанных на поглощении све-
та эндогенным или экзогенным хромофорами ткани и индуцированием фотохи-
мических процессов с их участием, в значительной степени зависит от параме-
тров светового потока и концентрации хромофора-мишени в облучаемой ткани. 
В ряде случаев положительный эффект терапии достигается только при опреде-
ленной мощности излучения, поглощаемого хромофором. Однако ее величина не 
связана напрямую с мощностью воздействующего на ткань излучения, а зависит 
от индивидуальных структурных и оптических свойств ткани, что необходимо 
учитывать при выборе наиболее эффективных спектральных и энергетических 
параметров фотовоздействия. 
Количественной мерой эффективности фотофизических и фотохимиче-
ских процессов в облучаемой ткани, вызываемых поглощением света ее хро-
мофором X, может служить спектр действия света на хромофор [222, 234], 
представляющий собой суммарную мощность излучения, поглощенную дан-
ным хромофором в единичном объеме среды, при единичной освещенности 
ее поверхности:
 K z C z k zX X X( , ) ( ) ( ) ( , )λ λ λ= Φ ,   (4.9)
где CX и kX – концентрация и коэффициент поглощения хромофора; Φ(z, λ) – рас-
пределение плотности излучения с длиной волны λ по глубине z ткани.
В настоящее время в мировой научной литературе отсутствуют публикации 
по определению спектров действия света на хромофоры ткани in vivo, посколь-
ку для этого необходимо знать характеристики светового поля в глубине ткани. 
Между тем знание функций KX(z, λ) играет ключевую роль при решении задачи 
послойной дозиметрии лазерного излучения внутри тканей организма человека, 
поскольку позволяет при проведении сеансов лазерной терапии учитывать ин-
дивидуальные особенности ткани пациента и эффективность поглощения све-
та хромофорами ткани в различных ее слоях. В связи с этим разработка методов 
неинвазивного определения функций KX(z, λ) для хромофоров биологической 
ткани является чрезвычайно актуальной задачей, имеющей большое практиче-
ское значение.
Идея, положенная в основу неинвазивного определения функций KX(z, λ), 
достаточно простая. Известно, что световое поле внутри биологической ткани и 
поле излучения, рассеянного тканью в обратном направлении, определяются од-
ними и теми же СМП ткани. Характеристики поля обратно рассеянного тканью 
излучения могут быть непосредственно измерены в эксперименте, а оптически 
значимые СМП ткани – установлены путем решения соответствующей обратной 
задачи. Далее можно с использованием уравнения переноса излучения (УПИ) рас-
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считать все необходимые спектральные и пространственные характеристики све-
тового поля внутри ткани, а также глубинные распределения спектров действия 
света на ее хромофоры. Таким образом, световую дозу и параметры лазерного 
излучения, обеспечивающие оптимальное терапевтическое воздействие, можно 
выбирать по характеристикам рассеянного тканью в обратном направлении све-
та. Однако для этого необходимы быстрые и надежные методы расчета характе-
ристик световых полей внутри и вне облучаемой ткани.
Расчет спектрально-пространственных характеристик обратного рассеяния 
кожи и слизистых оболочек человека можно выполнять с точностью метода МК 
на основе предложенных выше аппроксимирующих функций. Для расчета рас-
пределения светового потока в многослойной среде, в принципе, подходят раз-
работанные к настоящему времени численные методы теории переноса излуче-
ния, такие как метод МК [21], дискретных ординат [22] и «добавления-удвоения» 
[23]. Однако большие вычислительные затраты этих методов существенно за-
трудняют возможность их использования для оперативного решения задач по-
слойной дозиметрии зондирующего лазерного излучения. Среди аналитических 
методов решения УПИ для исследования световых полей в биоткани наиболее 
подходящим является метод, описанный в работе [232]. Однако данный метод 
не является универсальным в строгом смысле этого слова, поскольку его рас-
четные формулы выбираются в зависимости от оптических свойств каждого из 
слоев исследуемой среды и разрастаются в геометрической прогрессии с увели-
чением количества слоев.
Ниже описывается простой и быстрый метод расчета коэффициента диффуз-
ного отражения многослойной среды и распределения в ней светового потока, 
допускающий простую компьютерную реализацию и позволяющий эффективно 
решать задачи оперативной оптической диагностики и послойной дозиметрии 
широкого класса биотканей.
4.2.1. Метод расчета характеристик световых полей 
 в многослойных рассеивающих средах
Будем полагать, что исследуемая среда состоит из плоскопараллельных од-
нородных слоев конечной толщины, не ограниченных в горизонтальном направ-
лении, причем показатель преломления слоев одинаков или меняется плавно от 
одного слоя к другому. Рассеивающие и поглощающие свойства слоев характе-
ризуются оптической толщиной τi, альбедо однократного рассеяния ωi и индика-
трисой рассеяния pi(μ) или ее средним косинусом gi. Разделим мысленно каждый 
физический слой среды на множество тонких (виртуальных) слоев с однократным 
рассеянием. Световой поток на нижней границе i-го виртуального слоя предста-
вим суперпозицией трех составляющих: падающего коллимированного Fi, па-
дающего диффузного Fi
*  и отраженного диффузного Ji
* . Граничные условия, 
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связывающие световые потоки в соседних слоях с одинаковыми показателями 
преломления, имеют вид:
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где ti – коэффициент коллимированного пропускания i-го слоя; fi и bi – коэффи-
циенты рассеяния вперед и назад (по отношению к направлению падающего из-
лучения) слоя при его освещении коллимированным излучением; ri
*  и ti
*  – ко-
эффициенты отражения и пропускания слоя при его диффузном освещении.
Выражение для коэффициента коллимированного пропускания тривиально: 
 ti i= −exp( )∆τ µ0 ,  (4.11)
где Δτi – оптическая толщина слоя; μ0 – направляющий косинус падающего из-
лучения, отсчитываемый от оси z, направленной внутрь среды, μ0 > 0. Для рас-
чета коэффициентов fi и bi воспользуемся формулами для интенсивности излу-
чения, однократно рассеянного слоем вперед Ii и назад Si, при освещении слоя с 
направления μ0 единичным потоком [22, 95]:
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Здесь ωi – альбедо однократного рассеяния; μ – направляющий косинус рас-
сеянного излучения (μ > 0);
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µµ µ µ ϕ ϕ
pi
, cos0 0
2
0
2
0
21
2
1 1( ) = + − −( )∫ –  (4.14)
азимутально-усредненная индикатриса рассеяния; φ – азимут, отсчитываемый от 
произвольного направления в горизонтальной плоскости.
Коэффициенты fi и bi представляют собой отношения полусферических рассе-
янных потоков (в переднюю и заднюю полусферы) к падающему на слой потоку и 
рассчитываются путем интегрирования функций (4.12), (4.13) по телесному углу:
 f I di i= ( )∫2 001pi µ µ µ µ, , (4.15)
 b S di i= −( )∫2 001pi µ µ µ µ, . (4.16)
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Для коэффициентов диффузного пропускания ti
*  и отражения ri
*  слоя в ра-
боте [84] получены простые аналитические выражения:
 t
sh q
sh qi
i i
i i i i
* ( )
=
+( )
4
4
γ
γ τ γ∆
, (4.17)
 r
sh
sh qi
i i
i i i i
*
=
( )
+( )
γ τ
γ τ γ
∆
∆ 4 , (4.18)
где γ ωi i ig= − −3 1 1( )( )  – безразмерный глубинный показатель ослабления; 
q gi i= −[ ]1 3 1( ) ; gi – средний косинус индикатрисы рассеяния.
При известных коэффициентах ti, fi, bi, ti
* , ri
*  система уравнений (4.10) по-
зволяет выразить световые потоки Fi, Fi
*  и Ji
*  через аналогичные величины для 
слоя i–1. Это преобразование удобно представить в матричной форме:
 I T I T T I D Ii i i i i= = ( ) = =−1 1 0 0... ... ,  (4.19)
где i = 1, …, n;
 Ii
i
i
i
F
F
J
=






*
*
; Ti
i
i i i i i i i i i i
i i i
t
f t b r t t r t r t
b t r
= −( ) ( ) − ( ) 
− −
0 0
2 2* * * * * * * *
* * * *t ti i1






; 
 D Ti i pq k
k
i
d= ( ) =
=
∏,
1
;
где p, q = 1, 2, 3. Пересчитывая матрицу Di от слоя к слою как D TDi i i= −1 , мож-
но связать характеристики поля излучения внутри среды и на ее поверхности:
 F d F d F d Ji i i i= + +, ,
*
,
*
11 0 12 0 13 0 , (4.20)
 F d F d F d Ji i i i
*
, ,
*
,
*
= + +21 0 22 0 23 0 , (4.21)
 J d F d F d Ji i i i
*
, ,
*
,
*
= + +31 0 32 0 33 0 . (4.22)
Поток излучения от внешнего источника (F0 или F0
*  в зависимости от условий 
освещения) можно без потери общности положить равным единице. Для нахож-
дения потока излучения, отраженного средой J0
* , рассмотрим уравнение (4.22), 
соответствующее самому глубокому слою среды i = n. Поскольку для данного 
слоя Jn
* = 0 , то из (4.22) следует, что J d F d F d R F R Fn n n0 31 0 32 0 33
1
0 0 0 0
*
, ,
*
,
* *
= − +( ) = +−  , 
где R J F d dn n0 0 0 31 33= = −
*
, ,  и R J F d dn n0 0 0 32 33
* * *
, ,= = −  – КДО среды при ее 
коллимированном ( F0 0
* = ) и диффузном (F0 = 0) освещении соответственно. 
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Определив таким образом коэффициенты R0 и R0
* , можно из уравнений (4.20) 
и (4.21) найти значения полной освещенности элементарной площадки (с двух 
сторон) в каждом слое как:
 Φi i i i i j i j
j
i j i j
j
F F J F d R d F d R d= + + = +( ) + +( )
= =
∑* * , , * , * ,0 1 0 3
1
3
0 2 0 3
1
3
∑ .   (4.23)
Учтем теперь отражение света от поверхности среды. Пусть rs  и rs
* – коэф-
фициенты отражения поверхностью коллимированного излучения, падающего на 
нее извне, и диффузного излучения, падающего на нее изнутри. Для гладкой по-
верхности среды с известным показателем преломления η эти коэффициенты рас-
считываются по известным формулам Френеля. В соответствии с ними при нор-
мальном падении светового пучка rs = −( ) +( )η η1 12 2 . Для быстрого расчета rs*  
можно использовать аппроксимации формул Френеля, полученные в работе [18]:
rs
*
, , , , ,
, ,
=
− + − + <
−
+
0 4399 0 7099 0 3319 0 0636 1
1 4399 0 7099
2 3
2
η η η
η
η η
+ + >




 0 6681 0 0636 1, , , .η η
При освещении среды коллимированным излучением доля его, равная rs , 
отражается поверхностью. Эта составляющая отраженного излучения не несет 
в себе информации о внутренних слоях среды и является «помеховой». Ее бло-
кировка, как правило, достигается путем использования при освещении среды и 
регистрации отраженного излучения скрещенных поляризаторов. Коллимирован-
ное излучение проникает во внутренние слои среды, где за счет многократного 
рассеяния становится диффузным. Дальнейшая схема переотражения диффузно-
го света между внутренними слоями среды и ее поверхностью представлена на 
рис. 4.6. Видно, что световые потоки, отраженные от поверхности среды, образу-
ют бесконечно убывающую геометрическую прогрессию со знаменателем r Rs
* *
0 .
Рис. 4.6. Схематическое изображение 
процесса взаимодействия света с по-
верхностью рассеивающей среды
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Согласно (4.23) внешнее коллимированное излучение создает в слое i сре-
ды освещенность Φi iF K0 0= , где K d R di i j i j
j
= +( )
=
∑ , ,1 0 3
1
3
; F F rs0 1= −( ) , F – по-
ток излучения, падающего на поверхность среды. Потоки диффузного излуче-
ния F F01 02
* *, , ...( ) , отраженного от внутренней границы среды, дополнительно 
создают освещенность
Φi i i
s
s
K F F F K
r R
r R
* * * * *
*
* *...= + +( ) =
−
01 02 0
0
01
,
где
 K d R di i j i j
j
*
,
*
,= +( )
=
∑ 2 0 3
1
3
.
Таким образом, выражение для полной освещенности слоя имеет вид:
 Φ Φ Φi i i s i i
s
s
F r K K
r R
r R
= + = − +
−



0
0
0
1
1
* *
*
* *( ) .  (4.24)
КДО среды определяется как отношение отраженного средой потока диффуз-
ного излучения к падающему на нее потоку излучения от внешнего источника:
 
R
F
J
r r R
r Rjj
s s
s
= =
−( ) −( )
−
=
∞
∑1 1 1101
0
0
*
*
* *
.  (4.25)
Таким образом, предлагаемый метод позволяет сравнительно просто и бы-
стро рассчитывать КДО многослойной среды и распределение в ней освещенно-
сти по глубине. Последовательность выполняемых при этом операций включа-
ет: 1) виртуальное разбиение среды на тонкие слои с оптической толщиной Δτ; 
2) нахождение матриц Ti (i = 1, …, n), связывающих световые потоки в соседних 
тонких слоях, по формулам (4.11) – (4.19) (количество вычисляемых матриц Ti 
равно количеству физических слоев среды); 3) последовательное перемножение 
матриц Ti для всех тонких слоев, начиная с самого верхнего слоя, с попутным 
вычислением коэффициентов αi i jj d= =∑ , 113 , βi i jj d= =∑ , 213  и γi i jj d= =∑ , 313  ; 
4) вычисление искомых характеристик световых полей внутри и вне среды (Φi 
и R) по формулам (4.24), (4.25), в которых R d dn n0 31 33= − , , , R d dn n0 32 33
*
, ,= −  , 
K Ri i i= +α γ 0 , K Ri i i* *= +β γ 0 . При практической реализации данного метода 
в качестве тонких слоев с однократным рассеянием оптимально брать слои с 
Δτ = 0,04–0,05, обеспечивающие разумный компромисс между точностью и вре-
менем вычислений [235].
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4.2.2. сравнение с методом Монте-карло
Для подтверждения достоверности расчетов характеристик световых полей 
в многослойных средах с использованием предлагаемого метода проведено его 
сравнение с методом статистических испытаний МК. Как известно, точность 
моделирования процесса распространения излучения в многослойной среде ме-
тодом МК определяется лишь затратами машинного времени и соответствием 
модели исследуемому объекту. Рассмотрим в качестве примера модель кожи чело-
века, предложенную в работе [130]. Кожа представлена как плоская, многослой-
ная рассеивающая и поглощающая свет среда, на поверхность которой нормально 
падает лазерный пучок. Оптические параметры слоев (τ, ω, g) и их геометриче-
ские толщины L, используемые при моделировании, приведены в табл. 4.1. По-
казатели преломления всех слоев полагаются равными 1,5. Для аппроксимации 
индикатрисы рассеяния p(μ) выбрана функция Хеньи – Гринштейна (2.10). Оп-
тическая толщина Δτ тонких слоев с однократным рассеянием в расчетах зада-
валась равной 0,04.
Таблица 4.1
Оптические параметры слоев кожи, используемые при моделировании
Слой L, мкм τ ω g
1. Эпидермис 100 1,950/1,113 0,836/0,961 0,72/0,79
2. Дерма 200 5,000/3,794 0,908/0,986 0,72/0,82
3. Дерма с поверхностным 
сплетением сосудов
200 5,720/3,906 0,860/0,983 0,72/0,82
4. Дерма 900 22,50/17,07 0,908/0,986 0,72/0,82
5. Дерма с глубинным 
сплетением сосудов
600 17,94/11,84 0,846/0,983 0,72/0,82
П р и м е ч а н и е. Результаты приведены для λ = 337 нм / λ = 633 нм.
Результаты моделирования распределения полной освещенности Φ(z, λ) по 
глубине кожи z на λ = 337 и 633 нм представлены на рис. 4.7. В методе МК функ-
ция Φ(z, λ) рассчитывалась путем суммирования «веса» всех фотонов, пролетаю-
щих через уровень z во всех направлениях. Видно, что результаты расчета Φ(z, λ) 
предлагаемым методом хорошо согласуются с аналогичными результатами для 
метода МК. Небольшие различия, по-видимому, связаны с особенностями про-
цесса распространения излучения в верхних слоях кожи. Так, в описанном выше 
методе предполагается, что диффузные потоки Fi
*  и Ji
* , рассеянные в направле-
нии падающего излучения и в обратном направлении, возникают уже начиная с 
самых верхних слоев кожи. В то же время вследствие сильной вытянутости впе-
ред индикатрисы рассеяния кожи свет распространяется через ее верхние слои 
преимущественно в виде направленного пучка, а диффузные составляющие из-
лучения формируются в более глубоких слоях. По этой причине разработанный 
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метод дает завышенные значения потоков, рассеянных верхними слоями кожи. 
Однако вследствие многократного переотражения света между поверхностью и 
внутренними слоями кожи это обстоятельство несущественно сказывается на 
распределении полной освещенности по глубине кожи. Небольшие расхожде-
ния в расчетах функции Φ(z, λ) разработанным методом и методом МК, которые 
демонстрируют изображенные на рис. 4.7 кривые, не являются принципиальны-
ми для решения практических задач, например для выбора оптимальных режи-
мов хирургического или терапевтического воздействия. Так, глубина проникно-
вения света в кожу, определяемая по уровню Φ(z, λ)/Φ(0, λ) = e–1 при λ = 337 нм 
(633 нм), составляет z0 = 0,177 мм (0,694 мм) для метода МК и z0 = 0,175 мм (0,654 
мм) для вышеописанного метода. Достаточно близкими являются и аналогичные 
значения КДО кожи R = 0,064 (0,222) и R = 0,069 (0,233).
Таким образом, разработанный метод позволяет быстро и с приемлемой 
для практики точностью рассчитывать световые потоки в оптически плотных 
средах с произвольным количеством слоев, альбедо и фактором анизотропии 
рассеяния с использованием одних и тех же расчетных формул и одной и той 
же последовательности математических операций. При этом вычислительные 
затраты на несколько порядков меньше, чем в известных численных методах 
теории переноса излучения.
4.2.3. количественный анализ спектров 
 диффузного отражения кожи
В методах диффузной отражательной спектроскопии количественные оценки 
искомых параметров кожи получают путем подбора результатов аналитических 
или численных расчетов спектра ДО кожи под экспериментальные данные. При 
этом, как правило, используются упрощенные модели кожи, в которых все ана-
томические области дермы заменяются одним однородным слоем. Дело в том, 
что большое количество параметров модели приводит к плохой обусловленно-
сти обратной задачи и неоднозначности ее решения. Использование же модели 
Рис. 4.7. Распределения полной осве-
щенности по глубине кожи на λ = 337 (1) 
и 633 нм (2), рассчитанные методом МК 
(сплошные кривые) и разработанным ме-
тодом (пунктирные кривые)
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кожной ткани с однородной дермой позволяет количественно оценить средне-
объемные значения интересующих параметров дермы (кровенаполнения, степе-
ни оксигенации крови, концентрации билирубина и т. д.) [16, 97–101, 138]. Рас-
смотрим возможность использования разработанного метода решения УПИ для 
количественной интерпретации спектров КДО в рамках одной из таких моделей. 
Используем двухслойную модель кожи человека, описанную в 2.3.1.
На рис. 4.8 представлены спектры КДО R(λ), рассчитанные разработан-
ным методом и методом МК в рамках используемой модели при значениях мо-
дельных параметров, указанных в табл. 4.2. Видно, что в спектральной области 
λ = 600–800 нм кривые R(λ) для рассматриваемых методов практически совпа-
дают. В то же время при λ < 600 нм разработанный метод дает завышенные зна-
чения R(λ), что, как отмечено выше, связано с недостаточно точным описани-
ем переноса излучения в верхних слоях кожи. Излучение с λ < 600 нм способно 
проникать лишь в верхние слои кожи и поэтому именно эти слои оказывают до-
минирующее влияние на его обратное рассеяние. В связи с этим целесообразна 
постановка вопроса: можно ли при таких погрешностях метода решения УПИ 
осуществлять количественный анализ спектров КДО? Для ответа на данный 
вопрос проведено восстановление вышеуказанных модельных параметров из 
спектров КДО, изображенных на рис. 4.8 (сплошные кривые). Для учета влия-
ния погрешности оптических измерений на результат решения обратной задачи 
на спектры R(λ) накладывались случайные отклонения в пределах δR = 1 %, что 
соответствует достижимой на сегодняшний день погрешности измерения КДО. 
Восстановление модельных параметров из спектра R R R( ) ( )λ λ δ= +  осущест-
влялось путем минимизации невязки:
S
N
R Ri i
i
N
2 2
1
1
= ( ) − ( )( )
=
∑
λ
λ λ
λ
x,  ,
где R x, λ( ) – спектр КДО, рассчитанный с использованием разработанного метода 
решения УПИ; x – вектор подлежащих оценке модельных параметров; Nλ = 71 – 
количество длин волн в спектрах КДО (соответствует спектральному разреше-
нию 5 нм).
Рис. 4.8. Спектры КДО кожи, рассчитанные 
методом МК (сплошные кривые) и разрабо-
танным методом (пунктирные кривые) при 
одних и тех же значениях модельных параме-
тров, указанных в табл. 4.2 в соответствии с 
нумерацией кривых
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Таблица 4.2
Модельные параметры, используемые для расчета спектров КДО кожи  
методом Монте-Карло
№
п/п
De · fm, 
мкм
fbl · CtHb, 
 г/л
dv,  
мкм
S, % Cbil,  
мг/л
β′(λ0),  
мм–1
x ρMie nsk
1 1,0 1,5 10 90 30 10,3 0,80 0,2 1,45
2 2,0 3,0 10 75 20 6,8 0,75 0,4 1,45
3 4,0 4,5 10 50 10 6,8 0,75 0,4 1,45
Минимизация невязки S2 выполнялась с явными ограничениями по x, вы-
бранными в соответствии с физиологическими данными для нормальной и па-
тологически измененной кожи человека (табл. 2.4). Для компьютера на базе про-
цессора Intel Core i7-860 (2,8 ГГц) полное время подбора модельных параметров 
(при Nλ = 71) в зависимости от начального приближения изменяется в пределах 
25–60 с. Что касается времени решения прямой задачи, т. е. расчета коэффици-
ента диффузного отражения среды и распределения в ней светового потока при 
конкретных значениях оптических параметров среды, то оно для предлагаемого 
метода решения УПИ составляет ~ 6 мс.
Как было показано в работе [175], из спектров КДО кожи невозможно вос-
становить модельные параметры De и fm по отдельности, а можно определить 
только их произведение. То же самое касается и параметров fbl и CtHb. В связи с 
этим при решении рассматриваемой обратной задачи параметры De и CtHb пола-
гались фиксированными (De = 100 мкм, CtHb = 150 г/л), а искомыми являлись па-
раметры ODm = De fm (мкм) – интегральное содержание меланина в эпидермисе 
и FtHb = fblCtHb (г/л) – концентрация общего гемоглобина в дерме.
Значения модельных параметров, восстановленные путем минимизации S2 
(среднеквадратичное отклонение σ = ≈S 2 0 002, ), приведены в табл. 4.3. 
При сравнении восстановленных значений модельных параметров с их точными 
значениями из табл. 4.2 видно, что параметры кожи ODm, FtHb, S, Cbil и dv восста-
навливаются с достаточно хорошей точностью. В то же время точные и восстанов-
ленные значения параметров рассеяния ткани различаются весьма существенно, 
что, по-видимому, связано с присущей используемому методу решения УПИ пере-
оценкой доли рассеянного излучения в верхних слоях кожи. Тем не менее при ре-
шении широкого круга задач, например при оценке нарушений микроциркуляции 
крови и уровня кислородного обмена в биотканях, мониторинге желтухи у ново-
рожденных и т. п., параметры рассеяния ткани не представляют особого интереса.
Таблица 4.3
Модельные параметры, полученные путем решения обратной задачи
№
п/п
De · fm,  
мкм
fbl · CtHb,  
г/л
dv, 
 мкм
S, % Cbil,  
мг/л
β′(λ0),  
мм–1
x ρMie nsk
1 0,8 1,5 10,1 93 30 7,8 0,70 0,25 1,43
2 1,8 3,1 9,10 76 22 5,2 0,36 0,37 1,44
3 3,8 4,5 12,5 52 11 4,5 0,12 0,36 1,45
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4.2.4. Восстановление световых потоков внутри среды  
из спектра ее диффузного отражения
Разработанный метод решения УПИ может также использоваться для 
быстрого получения количественной картины распространения света в биотканях, 
требуемой для реализации практических методик послойной дозиметрии. Как 
показано выше, сочетание данного метода с математическими алгоритмами 
решения обратных задач позволяет получать количественные оценки параметров 
кожи человека. По найденным значениям последних можно легко рассчитать и 
распределение освещенности Φ(z, λ) по глубине кожи на любой длине волны или 
в спектральном интервале. Рассмотрим примеры определения характеристик 
излучения внутри кожи по спектру отраженного ею излучения.
КДО кожи смоделированы методом МК (рис. 4.8, сплошные кривые) при 
значениях модельных параметров, приведенных в табл. 4.2. На значения КДО, 
рассчитанные методом МК, накладывались случайные «возмущения» в пределах 
±1 %, что в практике соответствует случаю равноточных измерений. Спектры 
КДО с внесенными в них «возмущениями» использовались для решения 
обратной задачи. По найденным значениям модельных параметров (табл. 4.3) 
рассчитывались коэффициент поглощения и транспортный коэффициент 
рассеяния слоев кожи, а также распределение в ней освещенности.
Распределения Φ(z, λ) на длинах волн аргонового (λ = 514 нм) и гелий-
неонового (λ = 633 нм) лазеров, рассчитанные методом МК при точных 
значениях модельных параметров, изображены на рис. 4.9 (сплошные кривые). 
Представлены также результаты расчета Φ(z, λ) предлагаемым методом реше- 
Рис. 4.9. Распределения плотности излучения с λ = 514 (а) и 633 нм (б) по глубине кожи, 
рассчитанные методом МК (сплошные кривые) при значениях модельных параметров 
из табл. 4.2 (в соответствии с нумерацией кривых) и разработанным методом (пунктир) 
при восстановленных значениях модельных параметров из табл. 4.3
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ния УПИ при восстановленных значениях параметров кожи (пунктир). Видно, 
что распределения Φ(z, λ), полученные в результате обращения спектра КДО 
кожи, качественно и количественно хорошо воспроизводят истинную картину 
распределения в ней освещенности. 
Зная концентрации хромофоров ткани СX и распределение в ней плотности 
излучения Φ(z, λ), можно по формуле (4.9) рассчитать спектры действия света на 
данные хромофоры и тем самым оценить эффективность поглощения ими воз-
действующего излучения. В качестве примера на рис. 4.10 представлены инте-
гральные по глубине дермы спектры действия света на билирубин Kbil(λ), рассчи-
танные в соответствии с точными и восстановленными значениями СX и Φ(z, λ). 
Видно, что различие между ними не играет существенной роли для практики, на-
пример для выбора энергетических и спектральных характеристик лазерного из-
лучения, используемого для лечения гипербилирубинемии новорожденных детей.
Таким образом, разработанным методом решения УПИ можно получить 
дозиметрические данные по спектру диффузного отражения биоткани с 
необходимой для практики точностью и оперативностью, что позволяет 
учесть особенности конкретной биоткани и составляет теоретическую основу 
персонифицированной или пациентно-ориентированной лазерной терапии.
Предлагаемая методика определения индивидуальной дозы облучения и спек-
трального состава воздействующего света при персонифицированной лазерной 
терапии содержит следующие шаги: 1) измерение спектра ДО ткани пациента; 
2) получение количественных оценок оптически значимых параметров ткани 
(в том числе и концентраций ее хромофоров СX) путем сравнения рассчитанных в 
рамках модели переноса излучения в ткани и измеренных спектров ДО; 3) расчет 
полной освещенности Φ(z, λ) слоев ткани различной локализации на отдельной 
длине волны или в заданном спектральном интервале с использованием метода 
решения УПИ и найденных на предыдущем шаге параметров ткани; 4) расчет 
по формуле (4.9) глубинных распределений световой мощности KX(z, λ), погло-
щаемой хромофорами ткани; 5) выбор оптимальных энергетических и спек-
Рис. 4.10. Точные (точки) и восстановлен-
ные (кривые) спектры действия света на 
билирубин в тканях дермы
200
тральных параметров светового воздействия на ткань пациента в соответствии с 
полученными для него распределениями KX(z, λ) и желаемым терапевтическим 
эффектом.
Предлагаемая методика может использоваться в клинической и исследо-
вательской практике для разработки новых эффективных подходов в лазерной 
терапии различных заболеваний, учитывающих индивидуальные особенности 
ткани пациента, а также для стандартизации методов лечения больных с одина-
ковой патологией. Ее практическое воплощение позволит оценивать эффектив-
ность фотофизических и фотохимических процессов в реально облучаемой ткани 
пациента, выбирать оптимальные спектральные и энергетические характеристики 
лазерного излучения и проводить оперативную коррекцию параметров фотовоз-
действия в процессе лазерной терапии, повышающую эффективность лечения.
4.3. МЕТоД опЕраТИВНоГо МоНИТорИНГа 
ДозИМЕТрИЧЕскИх параМЕТроВ ТкаНИ 
прИ фоТоДИНаМИЧЕской ТЕрапИИ рака
Фотодинамическая терапия является методом лечения рака с применением 
света и химического вещества (фотосенсибилизатора), используемых в сочета-
нии с молекулярным кислородом, который в свою очередь вызывает поврежде-
ние и гибель раковых клеток. Физический механизм ФДТ можно представить 
следующим образом [225, 231, 229, 236]. После внутривенного введения ФС он 
избирательно накапливается в опухолевых тканях. При облучении пораженно-
го участка ткани светом определенной длины волны сенсибилизатор поглощает 
кванты света и затем передает энергию молекулярному кислороду в ткани, вслед-
ствие чего происходит его активация и образуется так называемый синглетный 
кислород. Данная возбужденная форма молекулы кислорода токсична для био-
ткани и разрушает опухоль. ФДТ также приводит к нарушению питания и гибе-
ли опухоли за счет повреждения ее микрососудов.
В процессе сеанса ФДТ важно отслеживать концентрации ФС и молекулярно-
го кислорода (О2) в облучаемой ткани. Кроме того, для выбора индивидуальной 
терапевтической дозы необходимо знать спектр поглощения света ФС в ткани, по-
скольку желаемый терапевтический эффект достигается лишь при определенной 
мощности, поглощаемой ФС.
Для определения содержания в ткани ФС часто используется метод стандарт-
ных образцов [113, 223, 227], основанный на сравнении спектров ДО или флу-
оресценции реальной ткани с аналогичными спектрами модельных растворов 
с известным содержанием ФС. Однако за счет большого количества оптически 
активных хромофоров реальной ткани (поглощающих и рассеивающих оптиче-
ское излучение) линия поглощения ФС в спектре отражения или флуоресцен-
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ции ткани может быть сдвинута, а ее форма модифицирована по отношению к 
аналогичной линии для модельных растворов [230, 231]. Поэтому попытка ин-
терпретировать измеряемый спектр на основе аналогичных спектров модельных 
образцов с конкретными оптическими параметрами не всегда правомерна. В от-
меченной выше работе [113] концентрацию ФС в ткани и степень оксигенации 
гемоглобина также устанавливают на основе количественного анализа спектра 
ДО ткани в рамках диффузионного приближения теории переноса излучения. К 
сожалению, предложенный метод правомерен только при малых концентрациях 
ФС, когда вклад ФС в ослабление света в ткани на λ = 975 нм меньше аналогич-
ного вклада воды. В [224] для решения аналогичной задачи использован закон 
Ламберта – Бэра и показано, что при таком упрощенном описании процесса пе-
реноса света в исследуемой ткани коэффициент корреляции между результатами 
спектрального и биохимического анализов составляет 0,77–0,88.
Известен ряд работ [237–239], в которых о концентрации ФС в биоткани су-
дят, в диффузионном приближении, по радиальной структуре обратно рассеянно-
го тканью излучения. Однако из-за сложности необходимого экспериментального 
оборудования и жестких ограничений по геометрии измерений и оптическим па-
раметрам ткани, накладываемых диффузионным приближением, данные методы 
не находят широкого применения в клинической практике. Известен также ме-
тод определения концентрации флуорофора в рассеивающей среде, основанный 
на измерениях сигналов флуоресценции и диффузного отражения на расстояни-
ях соответственно 0,65 и 1,35 мм от источника возбуждающего излучения [226, 
240]. Как показано в работе [240], отношение данных сигналов слабо подверже-
но влиянию оптических параметров среды и характеризует концентрацию в ней 
флуорофора. К недостаткам данного метода следует отнести необходимость ка-
либровочных измерений для образца с известной концентрацией флуорофора и 
влияние различия оптических параметров среды на длинах волн возбуждающе-
го излучения и света флуоресценции на результат измерений.
Что касается конкретного экспериментального оборудования для контро-
ля эффективности лазерной терапии биотканей, то здесь следует отметить уста-
новку для флуоресцентной диагностики опухолей и контроля ФДТ рака [241], 
разработанную и производимую в ЗАО «Биоспек». Данная установка позво-
ляет локально определять степень накопления ФС в любых органах пациента, 
доступных для волоконно-оптического зонда. Программное обеспечение дает 
возможность сравнивать степень накопления препарата в пораженных органах 
с эталоном или со здоровой тканью. К недостаткам установки следует отнести 
относительный характер измерений (фактически измеряемой величиной являет-
ся не концентрация ФС, а интенсивность его флуоресценции), а также недоста-
точность получаемых данных для анализа эффективности протекания фотофи-
зических и фотохимических процессов в облучаемой ткани пациента и выбора 
оптимальной дозы облучения.
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Следует отметить еще один важный аспект ФДТ. Поскольку ФДТ сопровожда-
ется непрерывной утилизацией молекулярного кислорода в фотохимических ре-
акциях, то для максимального повреждения раковых клеток необходимо поддер-
живать требуемый уровень оксигенации опухолевой ткани на протяжении всего 
сеанса терапии. Эффективным методом устранения недостатка кислорода (гипок-
сии) в зоне опухоли является его дополнительная экстракция за счет лазерно-
индуцированной фотодиссоциации оксигемоглобина [228]. При этом важно 
обеспечить возможность генерации кислорода на требуемой глубине в ткани, 
где находится опухолевый участок с ФС. Суммарное количество кислорода, до-
полнительно поступившего за время лазерного воздействия, можно оценить, срав-
нив текущее значение степени оксигенации гемоглобина с соответствующим зна-
чением до начала облучения [42]. Успешное решение этих задач требует знания 
концентрации HbO2 и глубинного распределения плотности излучения Φ(z, λ) 
в ткани. Встречающиеся в литературе [45, 234, 242] результаты моделирования 
спектров действия света на HbO2 при средних или выборочных параметрах кожи 
человека позволяют выбирать длины волн лазерного излучения, обеспечиваю-
щие наиболее эффективное воздействие на HbO2 в кожных кровеносных сосудах 
с различной глубиной залегания z. Однако эти данные непригодны для выбора 
оптимальных энергетических параметров лазерного воздействия, поскольку та-
кой выбор должен осуществляться с учетом спектра поглощения света HbO2 в 
реально облучаемой ткани. При этом необходимо также принимать во внимание 
морфологические изменения ткани, вызываемые лазерным излучением. По дан-
ным экспериментальных исследований [163, 230, 243] в процессе сеанса ФДТ 
происходит частичное разрушение стенок кровеносных сосудов (с высвобожде-
нием гемоглобина) и существенно повышается концентрация метгемоглобина в 
опухолевой ткани (до 60 % от общей концентрации гемоглобина).
Таким образом, для того чтобы сделать ФДТ действительно эффективной 
и избежать побочных неблагоприятных эффектов, необходимо контролировать 
концентрации ФС и HbO2 в зоне опухоли, глубинные распределения спектров 
действия света на данные хромофоры и локальные изменения морфологии ткани 
(объемного содержания кровеносных сосудов и соотношения различных форм 
гемоглобина). В настоящей главе исследуется возможность оперативного мо-
ниторинга перечисленных параметров на основе измерений спектра ДО ткани 
при пространственном разнесении каналов возбуждения и регистрации излуче-
ния. Для проведения измерений предлагается использовать волоконно-оптиче-
ский спектрофотометр с фиксированным расстоянием между светоподводящим 
и светопринимающим волокнами. Математический аппарат для обработки дан-
ных измерений и получения по ним необходимых дозиметрических параметров 
включает аппроксимирующие формулы для ослабления света в кожной ткани 
и оперативный метод расчета световых потоков в многогослойных оптически 
плотных средах.
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4.3.1. определение морфологических параметров 
 кожной ткани с введенным фотосенсибилизатором
Исследуем возможность определения важных для ФДТ параметров кожи че-
ловека с использованием малогабаритной системы измерения диффузного отра-
жения света от биотканей, состоящей из источника широкополосного излучения, 
спектрометра и волоконно-оптического зонда (рис. 4.11). Зонд содержит пучок из 
семи оптических волокон с естественной плотной упаковкой (шесть осветитель-
ных волокон вокруг одного считывающего). Центральное (считывающее) волок-
но присоединяется к спектрометру. Шесть наружных (осветительных) волокон 
соединяются с источником излучения и передают свет на исследуемый объект.
Для исключения влияния на результат измерений спектральных характери-
стик источника и приемника излучения, а также оптического пропускания и чис-
ловых апертур волокон сигнал диффузного света P(λ) от кожи пациента срав-
нивается с аналогичным сигналом от белого диффузного отражателя Pref(λ) и 
нормируется на одно из своих спектральных значений. Полученная в итоге ха-
рактеристика (2.55) используется для восстановления параметров кожи пациента. 
Теоретическая модель измеряемой характеристики кожи описывается формула-
ми (2.15) – (2.20) и (2.39). Для наилучшего соответствия расчетных и экспери-
ментальных данных в области 480 нм учтем поглощение света бета-каротином, 
проявляющееся в экспериментальных спектрах ДО кожной ткани (см. рис. 2.23). 
Содержание билирубина в коже взрослого человека пренебрежимо мало, поэто-
му полагаем Сbil = 0. Кроме того, исходя из информационных возможностей рас-
сматриваемых измерений, проанализированных в 2.4.6, для модельных параме-
тров De и СtHb можно использовать фиксированные значения (ниже De = 60 мкм, 
СtHb = 150 г/л).
Рис. 4.11. Измерение спектра диффузного отражения света от кожи руки:
1 – источник оптического излучения, 2 – волоконно-оптический зонд, 3 – спектрометр
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Введение ФС приводит к дополнительному поглощению света в среде. Пола-
гаем, что ФС локализован в дерме, где располагаются кровеносные сосуды. Тог-
да спектральные значения коэффициента поглощения дермы с введенным ФС 
рассчитываются по формуле
 k f d k f k C Cd bl v bl bl tis ps ps( ) , ( ) ( ) ( ) ( ),λ α λ λ λ ε λ ε λβ β= ( ) + −( ) + +1  (4.26)
где fbl – доля объема ткани, занимаемая капиллярами; α – коэффициент, учиты-
вающий зависимость поглощаемой способности крови от диаметра капилляров 
dv [116, 117]; ktis – коэффициент поглощения обескровленной ткани; Cβ и εβ – мо-
лярная концентрация и молярный коэффициент поглощения бета-каротина; Cps 
и εps – аналогичные величины для ФС; 
 
k
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S C
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tHb
tHb
Hb MetHb MetHb
MetHb
( ) ln ( ) ( )λ
µ
ε λ ε λ
ε
= + +[
+ − −( )
10
1 HbO2 ( )λ  −  (4.27)
коэффициент поглощения крови, учитывающий лазерно-индуцированное образо-
вание метгемоглобина в кровеносных сосудах облучаемой ткани; μtHb – молярная 
масса гемоглобина; εHbO2 и εMetHb  – молярные коэффициенты поглощения НbO2 
и MetHb; S и СMetHb – относительные содержания НbO2 и MetHb в общем соста-
ве гемоглобина. Коэффициент поглощения эпидермиса ke и параметры светорас-
сеяния (β′ и g) обоих слоев кожи рассчитываются по формулам (2.15) – (2.18).
В качестве ФС рассмотрим краситель «Фотосенс» производства ГНЦ 
«НИОПИК», представляющий собой смесь фракций фталоцианина алюми-
ния с различной степенью сульфирования. Оптическая плотность «Фотосен-
са» приведена в работе [244]. Максимум его молярного коэффициента по-
глощения εps приходится на λ = 675 нм и по данным работы [113] составляет 
0,25 см–1/(мкМ). Зависимость εps(λ), полученная с учетом этих данных, представ-
лена на рис. 4.12.
Рис. 4.12. Спектр поглощения света 
«Фотосенсом» из работы [244]
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Таким образом, модель оптических свойств кожной ткани с введенным ФС 
определяется следующими параметрами: fm, fbl, dv, S, CMetHb, Сβ, Cps, β′(λ0), ρMie, 
x, nsk. Алгоритм восстановления данных параметров из спектра ДО кожи, из-
меряемого на расстоянии от области посылки возбуждающего излучения, ос-
нован на подборе результатов расчета спектра ДО кожи по формулам (2.15) – 
(2.18), (2.39), (4.26), (4.27) под экспериментальные данные (см. 2.4.6). Точность 
восстановления важных для ФДТ модельных параметров (fbl, S, CMetHb, Сps) 
оценивалась на основе результатов численного расчета спектров ДО кожи ме-
тодом МК. Расчет выполнялся для 70 значений λ, равномерно распределен-
ных на отрезке [450 нм, 800 нм], при следующем разбросе модельных параме-
тров: fm = 1–10 %, fbl = 0,4–14 %, dv = 5–90 мкм, S = 20–98 %, CMetHb = 1–60 %, 
Сβ = 0,2–5,0 мкМ, Сps = 0,2–2,0 мкМ, β′(λ0) = 4–11 мм
–1, ρMie = 0,1–0,6, x = 0,5–
1,0, nsk = 1,4–1,5. Параметры светорассеяния кожи β′(λ0), ρMie, и x варьировались 
с учетом следующих ограничений [4, 5, 132–134]: β′(400 нм)/β′(900 нм) = 2–10, 
β′(600 нм) = 1–4 мм–1. Вариации остальных параметров полагались не завися-
щими друг от друга. 
Ослабление светового сигнала в среде рассчитывалось в соответствии с ге-
ометрической конфигурацией волоконно-оптического зонда, при которой осве-
тительное и считывающее волокна диаметром 0,8 мм разнесены на расстояние 
0,83 мм друг от друга. Коэффициенты формулы (2.39), аппроксимирующей за-
висимость ослабления сигнала в среде при рассматриваемой геометрии измере-
ний, приведены в табл. 4.4.
Таблица 4.4
Коэффициенты формулы (2.39) для расчета оптического ослабления  
среды при диаметрах осветительной и приемной площадок на ее  
поверхности 0,8 мм и  расстоянии между ними 0,83 мм
(i, m) ai,m (i, m) ai,m (i, m) ai,m
(1, 1) 0,0847 (5, 1) –8,1287 (9, 1) –1,1419
(1, 2) 0,0413 (5, 2) 21,329 (9, 2) 0,2703
(1, 3) –0,0038 (5, 3) –16,079 (9, 3) –0,0223
(2, 1) –0,0154 (6, 1) 0,3936 (10, 1) –2,0241
(2, 2) 0,0011 (6, 2) –0,0282 (10, 2) 0,5741
(2, 3) 0,0000 (6, 3) 0,0010 (10, 3) –0,0730
(3, 1) 1,4851 (7, 1) 6,5092 (11, 1) 2,9094
(3, 2) –0,4444 (7, 2) –2,7701 (11, 2) –4,8814
(3, 3) 0,0606 (7, 3) 1,6099 (11, 3) 1,6287
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(i, m) ai,m (i, m) ai,m (i, m) ai,m
(4, 1) –2,1242 (8, 1) 16,925 (12, 1) –9,2751
(4, 2) 15,478 (8, 2) –55,178 (12, 2) 23,034
(4, 3) –11,822 (8, 3) 90,164 (12, 3) –27,204
П р и м е ч а н и е. Коэффициенты ai,m отвечают следущим размерностям параметров 
среды: [De] = [мм], [ke] = [мм
–1], [kd] = [мм
–1], [β′] = [мм–1].
Рис. 4.13. Результаты численных экспериментов по восстановлению морфологических 
параметров кожи (а–в) и концентрации в ней ФС (г) из спектральных сигналов диффуз-
ного света, нормированных на λ = 800 нм
Значения параметров fbl, S, CMetHb и Сps, полученные путем обращения 550 
случайных реализаций спектра ДО кожи, смоделированных методом МК, пред-
ставлены на рис. 4.13 в зависимости от соответствующих им известных значений.
Коэффициенты корреляции между точными и восстановленными значения-
ми fbl, S, CMetHb, Сps составляют соответственно 0,996; 0,991; 0,994; 0,980. Средне-
квадратические погрешности восстановления данных параметров ∆fbl = 0,26 %, 
Окончание табл. 4.4
207
∆S = 2,4 %, ∆CMetHb = 1,7 %, ∆Cps = 0,1 мкМ. Таким образом, сигналы диффузно-
го света, регистрируемые при рассматриваемой измерительной базе (0,83 мм), 
обладают достаточной для практики чувствительностью к содержанию метге-
моглобина в крови и к дополнительному экзогенному хромофору ткани – фото-
сенсибилизатору.
4.3.2. определение спектров действия света 
на фотосенсибилизатор и эффективности 
 фотодиссоциации оксигемоглобина в слоях ткани
Как показано выше, концентрацию хромофоров ткани и эффективность по-
глощения ими излучения можно определять неинвазивным способом по спектру 
ДО. Для оперативного решения соответствующей обратной задачи удобно ис-
пользовать разработанные автором методы расчета спектрально-пространствен-
ных характеристик ДО ткани (см. 2.4) и глубинного распределения в ней свето-
вого потока (см. 4.2.1).
Наибольший практический интерес представляет возможность определения 
спектров действия света на хромофоры ткани in vivo с использованием коммер-
чески доступных волоконно-оптических спектрофотометров (см. рис. 4.11). Од-
нако далеко не все параметры ткани, влияющие на световое поле в среде, могут 
быть восстановлены по данным таких измерений. Поскольку измерения выпол-
няются на одном фиксированном расстоянии между передающим и собирающим 
волокнами, то в данном случае отсутствует возможность разделения вкладов рас-
сеяния и поглощения среды в измеряемый спектр. Кроме того, для абсолютных 
измерений оптического ослабления среды E(λ) требуется калибровочный обра-
зец с известными и не меняющимися со временем оптическими параметрами. 
При отсутствии такого образца возможны измерения только относительного спек-
трального хода E(λ), что еще больше затрудняет определение абсолютных значе-
ний оптических параметров среды.
Тем не менее, несмотря на отмеченные недостатки отражательных спектро-
фотометров с фиксированной измерительной базой, на их основе можно доста-
точно успешно определять спектральную мощность излучения, поглощаемого 
хромофорами ткани в различных ее слоях. В подтверждение к сказанному рас-
смотрим пример реконструкции спектров действия света на ФС Kps(z, λ) и эффек-
тивности фотодиссоциации оксигемоглобина n(z, λ) по нормированному спектру 
ДО кожной ткани – ω(λ) = E(800 нм)/E(λ). Под функцией n(z, λ), см–3/c, понима-
ется количество молекул кислорода, образующихся в единицу времени в едини-
це объема ткани на глубине z при единичной освещенности поверхности ткани 
монохроматическим светом [242]:
 n z f S C z q hc( , ) ln ( ) ( , )λ µ ε λ λ λ= ( ) ( )bl tHb tHb HbO210 Φ , (4.28)
где Φ(z, λ) – пространственная освещенность в среде (или плотность излучения), 
Вт/м2; h – постоянная Планка; c – скорость света в среде; q – квантовый выход 
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фотодиссоциации, который при возбуждении HbO2 светом с λ = 300–650 нм 
составляет примерно 3–5 % [245].
Пусть сигнал диффузного света измеряют при диаметрах круговых освети-
тельной и приемной площадок на поверхности среды 0,8 мм и расстоянии меж-
ду их центрами 0,83 мм. Спектр ω(λ), отвечающий такой геометрии измерений, 
представлен на рис. 4.14, а. Данный спектр рассчитан методом МК для случайной 
комбинации модельных параметров (xp): fm = 1,85 %, fbl = 3,84 %, dv = 32,2 мкм, 
S = 82,5 %, CMetHb = 11,4 %, Сβ = 0,47 мкМ, Сps = 1,04 мкМ, β′(λ0) = 6,46 мм
–1, 
ρMie = 0,19, x = 0,94, nsk = 1,45. Модельные параметры ( xp
* ), подобранные в ре-
зультате минимизации невязки между данным спектром и спектром, рассчи-
танным на основе аппроксимационной формулы (2.39), имеют следующие зна-
чения: fm
*  = 0,74 %, fbl
*  = 3,80 %, dv
*  = 43,9 мкм, S* = 83,3 %, CMetHb
* = 11,4 %, 
Cβ
*  = 0,25 мкМ, Cps
*  = 1,02 мкМ, ′[ ]β λ( ) *0 = 8,14 мм–1, rMie* = 0,12, x* = 0,56, 
nsk
* = 1,44. Видно, что параметры fbl, S, CMetHb и Сps восстанавливаются с доста-
точно высокой точностью, что согласуется с результатами анализа диагностиче-
ских возможностей рассматриваемых измерений. Между тем погрешности вос-
становления других параметров среды более чем существенны. Причиной этому 
является неоднозначная зависимость спектра ДО среды, моделирующей кожную 
ткань, от указанных выше параметров. Существует бесконечное количество ре-
шений обратной задачи, одинаково хорошо воспроизводящих спектр ω(λ) в при-
ближении используемой модели. Диапазоны значений параметров fbl, S, CMetHb 
и Сps, отвечающих одному и тому же спектру ω(λ), являются достаточно узкими 
(см. разброс точек на рис. 4.13 относительно прямых x xp p=
* ), что позволяет 
получать удовлетворительные оценки данных параметров по измерениям ω(λ). 
Аналогичные диапазоны для других модельных параметров сравнимы с апри-
орной неопределенностью последних. Самым интересным и важным при этом 
является то, что все комбинации модельных параметров, приводящие к одному 
и тому же расчетному спектру ω(λ), соответствуют примерно одинаковому све-
товому режиму внутри среды.
Распределения полной освещенности по глубине среды Φ(z, λ) на λ = 575 и 
675 нм, рассчитанные при восстановленных значениях модельных параметров 
(метод расчета описан в 4.2.1), представлены на рис. 4.14, б. Действительно, не-
смотря на существенные различия между точными и восстановленными параме-
трами среды, и те и другие обуславливают практически одинаковую простран-
ственную освещенность в среде. Восстановленные профили Φ(z, λ) отличаются 
от истинных распределений освещенности в среде в пределах погрешности разра-
ботанного метода расчета Φ(z, λ). Функции Kps(z, λ) и n(z, λ), полученные по вос-
становленным параметрам fbl, S, Сps и распределениям Φ(z, λ), также достаточно 
хорошо воспроизводят истинные спектры действия света на ФС и эффективно-
сти фотодиссоциации HbO2. В качестве примера на рис. 4.14, в, г представлены 
функции K K z dz
z
z
ps ps( ) ( , )λ λ= ∫
1
2  и n n z dz
z
z
( ) ( , )λ λ= ∫
1
2 , рассчитанные для трех 
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слоев среды [z1, z2] с различной глубиной залегания. Видно, что несуществен-
ные количественные отличия между точными и восстановленными профилями 
Kps(λ) и n(λ) имеют место лишь для глубоких слоев ткани.
Для подтверждения корректности сделанных выводов проведена серия ана-
логичных численных экспериментов. Использовался ансамбль из 550 реализаций 
ω(λ) и Φ(z, λ), полученных методом МК при случайных комбинациях модельных 
параметров. Спектры Kps(λ) и n(λ), восстановленные из ω(λ), сравнивались с ана-
логичными известными спектрами, отвечающими реальному световому режи-
Рис. 4.14. Результаты численного эксперимента по восстановлению спектральной плот-
ности излучения, поглощаемой ФС «Фотосенс» и оксигемоглобином в слоях  
кожи [z1, z2] с различной глубиной залегания, из спектра ДО кожи:
а – спектральный сигнал диффузного света, нормированный на λ = 800 нм; б – истинные 
(сплошные кривые) и восстановленные (пунктир) распределения полной освещенности по 
глубине среды на λ = 575 (1) и 675 нм (2); в – истинные (точки) и восстановленные (пунктир) 
спектральные эффективности поглощения света ФС; г – истинные (точки) и восстановлен-
ные (пунктир) спектральные эффективности фотодиссоциации HbO2; 
1 – z1 = 0,1 мм, z2 = 1,0 мм; 2 – z1 = 1,0 мм, z2 = 2,0 мм; 3 – z1 = 3,0 мм, z2 = 5,0 мм
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му в среде. Коэффициенты корреляции между истинными и восстановленными 
спектрами Kps(λ) и n(λ) приведены на рис. 4.15.
Видно, что предлагаемая методика позволяет с высокой степенью досто-
верности определять спектры Kps(λ) и n(λ) в слоях ткани с глубиной залега-
ния до 2,0–2,5 мм при всем разбросе оптических параметров ткани. Для более 
глубоких слоев можно получать корректные оценки спектральных особенно-
стей поглощения света ФС и HbO2 (например, положение максимума погло-
щения), однако абсолютные величины Kps(λ) и n(λ) в ряде случаев (например, 
при высокой пигментации кожи) могут определяться с большими погрешно-
стями. Это обстоятельство не является ограничением предлагаемого метода, а 
связано с конечной глубиной проникновения света в ткань. Для получения ин-
формации о глубоких слоях ткани следует дополнить рассматриваемые изме-
рения ω(λ) ближним ИК диапазоном. При этом придется учесть дополнитель-
ные хромофоры ткани – воду и липиды, поглощающие излучение с λ > 900 нм. 
В остальном алгоритм обработки ω(λ) остается без изменений.
4.3.3. Влияние анатомического строения ткани
Представленные выше результаты получены в приближении модели кож-
ной ткани с тонким верхним слоем (эпидермис) и полубесконечным однород-
ным нижнем слоем (дерма). Такая модель, несмотря на свою простоту, превос-
ходно описывает экспериментальные спектры ДО кожи и позволяет выполнять 
оценки некоторых среднеобъемных параметров эпидермиса и дермы. Однако ре-
альное строение кожи намного сложнее, чем это предполагается в используемой 
модели. В составе дермы выделяют несколько анатомических областей (слоев) 
с различным содержанием кровеносных сосудов. В связи с этим возникает во-
прос: насколько корректно связь спектра ДО кожи с характеристиками светового 
поля в ее многослойной дерме воспроизводится в рамках используемой модели? 
Рис. 4.15. Коэффициенты корреляции между истинными и восстановленными спектра-
ми Kps(λ) (а) и n(λ) (б) для трех слоев ткани с различной глубиной залегания:
1 – z1 = 0,1 мм, z2 = 1,0 мм; 2 – z1 = 1,0 мм, z2 = 2,0 мм; 3 – z1 = 3,0 мм, z2 = 5,0 мм
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Для ответа на него рассмотрим более реалистичную модель кожи человека, 
предложенную в работе [130]. В исходном варианте модель представлена в виде 
геометрических толщин L слоев кожи и их оптических параметров (коэффици-
ент поглощения k, коэффициент рассеяния β, фактор анизотропии рассеяния g) 
на λ1 = 337 нм и λ2 = 633 нм. Предполагая, что основными поглотителями света 
в коже являются меланин, Hb и HbO2, по заданным коэффициентам поглощения 
каждого слоя на λ1 (изобестическая точка спектров поглощения Hb и HbO2) не-
сложно получить концентрации меланина fm и капилляров fbl в соответствующих 
слоях (см. табл. 4.5). Степень оксигенации крови S во всех слоях дермы положим 
равной 70 %, концентрацию общего гемоглобина в крови СtHb – 150 г/л, диаметр 
капилляров dv – 10 мкм. Фоновое поглощение ткани в соответствии с данными 
[122] определяется по формуле (2.15). Суммарный коэффициент поглощения каж-
дого из слоев рассчитывается по формулам (2.19), (2.20) при Сbil = 0. Для расче-
та β(λ) и g(λ) в диапазоне λ = 450–800 нм используем соответственно степенную 
A(λ2/λ)
ν и линейную B + Cλ функции с коэффициентами A, ν, B и С, полученны-
ми для каждого слоя ткани по соответствующим им значениям β и g на λ1 и λ2 
(табл. 4.5). Показатель преломления всех слоев кожи полагаем одинаковым – 1,45.
Таблица 4.5
Параметры слоев кожи, используемые при моделировании
Слой L, мм fm, % fbl, % A, мм
–1 ν B C · 104, нм–1
1 0,1 1,3 0 10,7 0,687 0,64 2,36
2 0,2 0 4 18,7 0,307 0,61 3,38
3 0,2 0 7 19,2 0,393 0,61 3,38
4 0,9 0 4 18,7 0,687 0,61 3,38
5 0,6 0 8 19,4 0,421 0,61 3,38
Спектр ДО кожи с многослойной дермой ωm(λ), рассчитанный методом МК, 
приведен на рис. 4.16, а. Интерпретация этого спектра выполнялась в рамках 
модели кожи с однородной дермой. Параметры данной модели, восстановлен-
ные из спектра ωm(λ), имеют следующие значения: fmDe = 0,84 мкм, fbl = 5,13 %, 
dv = 12,5 мкм, S = 68 %, β′(λ0) = 7,59 мм
–1, ρMie = 0,95, x = 1,97, nsk = 1,37. Вид-
но, что восстановленные значения содержания меланина в эпидермисе, степе-
ни оксигенации крови и диаметра капилляров достаточно близки к соответ-
ствующим значениям для 5-слойной модели кожи. Восстановленный параметр 
fbl примерно равен средней по глубине многослойной дермы концентрации ка-
пилляров – L f Li ii iibl,= =∑ ∑25 25  = 5,58 %. Спектр ДО кожи ω1(λ), рассчитанный 
по формуле (2.39) при восстановленных модельных параметрах, практически 
не отличим от спектра ωm(λ) (рис. 4.16, а). Среднеквадратическое отклонение – 
1 1
2
1N i m ii
N( ) −( )
=
∑ ω λ ω λ( ) ( )  = 0,003. 
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Рассмотрим результаты восстановления характеристик светового поля вну-
три многослойной ткани по спектру диффузно отражаемого ею света. Физиче-
ской основой такого восстановления является зависимость глубины проникно-
вения света в ткань от λ. Зондирующее излучение с различной λ проникает в 
различные слои ткани и поэтому содержит информацию о данных слоях. Спек-
тры эффективности фотодиссоциации оксигемоглобина nm(λ) на различных 
глубинах в ткани, рассчитанные методом МК при значениях параметров ткани 
из табл. 4.5, приведены на рис. 4.16, б. Аналогичные спектры n1(λ), рассчитан-
ные разработанным методом (см. 4.2.1 и 4.3.2) в рамках двухслойной модели 
кожи, также приведены на рис. 4.16, б. Расчет n1(λ) выполнялся при значениях 
модельных параметров, восстановленных из ωm(λ). Различие между спектра-
ми n1(λ) и nm(λ) не превышает погрешности восстановления n1(λ), предсказан-
ной на основе модели кожи с однородной дермой, и не является принципиаль-
ным для практики.
Таким образом, можно заключить, что для определения пространственной 
освещенности в многослойной дерме и спектров действия света на ее хромофо-
ры можно с успехом использовать модель кожной ткани с однородной дермой. 
Причиной этому является оптическая эквивалентность данных сред, т. е. спек-
трально-пространственные характеристики светового поля внутри и вне много-
слойной среды можно в точности воспроизвести в рамках модели однородной 
среды. Следует отметить, что на этом принципе основаны методы обработки дан-
ных, получаемых при помощи сканирующих солнечных фотометров в глобальной 
Рис. 4.16. Результаты численного эксперимента по восстановлению спектра 
 эффективности фотодиссоциации HbO2 из спектра ДО пятислойной среды, 
 моделирующей кожную ткань:
а – нормированные спектры ДО кожи, рассчитанные в рамках моделей кожи  
с многослойной (сплошная кривая) и однородной (пунктир) дермой; б – спектры  
эффективности фотодиссоциации HbO2 на глубине ткани z = 0,1–1,0 мм (1) и z = 1,0–2,0 мм 
(2), рассчитанные при истинных параметрах пятислойной среды (сплошные кривые) 
 и восстановленных параметрах двухслойной среды (пунктир)
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сети мониторинга атмосферного аэрозоля AERONET (AErosol RObotic NETwork) 
[246, 247]. Микрофизические параметры аэрозоля получают в приближении мо-
дели однородной атмосферы по угловым распределениям спектральной яркости 
неба в альмукантарате и вертикале Солнца.
4.3.4. экспериментальные оценки 
эффективности фотодиссоциации оксигемоглобина 
в кровеносных сосудах кожи
Разработанная методика определения спектров действия света на хромофоры 
ткани in vivo опробована на коже нескольких добровольцев. Целью было иссле-
дование вариаций спектральной мощности излучения, поглощаемой оксигемо-
глобином в коже человека. В экспериментах использовался волоконно-оптиче-
ский спектрофотометр Avantes (см. рис. 4.11) с диаметрами светоподводящего и 
светопринимающего волокон 0,4 мм. Алгоритм обработки данных измерений и 
получения по ним СМП ткани подробно описан в 2.4.6. Параметры кожи, най-
денные в приближении двухслойной среды, использовались для расчета опти-
ческих параметров среды и глубинного распределения в ней полной освещен-
ности Φ(z, λ). Спектр эффективности фотодиссоциации НbO2 рассчитывался по 
формуле (2.28) в соответствии с восстановленными значениями модельных па-
раметров (fbl, S) и пространственной освещенности Φ(z, λ).
В качестве примера на рис. 4.17, а представлены экспериментальные ωexp(λ) и 
подобранные в рамках модели ω(λ) спектры ДО безымянного пальца трех добро-
вольцев. Спектры эффективности фотодиссоциации НbO2 во всей толще дермы, 
Рис. 4.17. Результаты эксперимента по неинвазивному определению 
эффективности фотодиссоциации HbO2 в коже безымянного пальца:
а – экспериментальные (сплошные кривые) и модельные (пунктир) спектры  
диффузного отражения света от кожи; б – зависимости эффективности фотодиссоциации 
НbO2 во всей толще дермы от длины волны возбуждающего излучения; 
1 – fbl = 0,6 %, S = 54 %; 2 – fbl = 1,6 % и S = 64 %; 3 – fbl = 3,2 % и S = 83 %
восстановленные из ωexp(λ), представлены на рис. 4.17, б. Видно, что количество 
молекулярного кислорода O2, высвобождаемого из кровеносных сосудов дермы 
в окружающую ткань, зависит от СМП ткани и при одной и той же дозе облуче-
ния может различаться в несколько раз. В целом эффективность генерации O2 
на длине волны максимального поглощения света HbO2 (λmax = 577 нм) для од-
ного и того же анатомического участка кожи разных добровольцев различается 
в 2–3 раза. Для различных анатомических участков вариации n(λmax) еще более 
существенны – значения n(λmax) для кожи пальца, ладони и переносицы добро-
вольцев могут различаться более чем в 10 раз. Очевидно, что это обстоятельство 
необходимо учитывать при проведении сеансов лазерной терапии, для того чтобы 
повысить эффективность генерации О2 и избежать нежелательных последствий 
лазерного воздействия, связанных с излишним нагревом ткани пациента и ее не-
обратимыми изменениями (коагуляция ткани, разрушение капилляров и т. д.). 
Таким образом, разработанные автором методы неинвазивного определения 
концентрации эндогенных и экзогенных хромофоров ткани и эффективности по-
глощения ими света в слоях ткани с различной глубиной залегания позволяют 
учитывать индивидуальные особенности ткани пациента и выбирать оптималь-
ную для него терапевтическую дозу. Это в свою очередь дает возможность по-
высить эффективность и снизить продолжительность сеансов лазерной терапии, 
избежать побочных неблагоприятных эффектов и стандартизировать методы ле-
чения больных с одинаковой патологией.
215
бИблИоГрафИЧЕскИЕ ссылкИ
1. Miyake Y., Tsumura N., Takeya M., Inagawa R. Applications of color image processing 
based on spectral information [Electronic resource] // Document Identification Number: 
DIN01022805. Digital Color Imaging in Biomedicine, 15–32, 2001.02.28. URL: http://biocolor.
umin.ac.jp/book200102/din01022805.pdf.
2. Takahira M., Kawata M., Suzuki I. Endoscope apparatus // Patent № US 2012 /0086790 A1, 
H04N 7/18, 12.04.2012.
3. Optical properties of ocular fundus tissue – an in vitro study using the double-integrating-
sphere technique and inverse Monte Carlo simulation / M. Hammer [et al.] // Phys. Med. Biol. 
1995. V. 40. P. 963–978.
4. Optical properties of human skin, subcutaneous and mucous tissues in the wavelength 
range from 400 to 2000nm / A. N. Bashkatov [et al.] // J. Phys. D: Appl. Phys. 2005. V. 38. 
P. 2543–2555.
5. Optical properties of normal and cancerous human skin in the visible and near-infrared 
spectral range / E. Salomatina [et al.] // J. Biomed. Opt. 2006. V. 11, № 6. P. 064026-1–9.
6. Иванов А. П., Дик В. П., Барун В. В. Малогабаритный спектрофотометр для диагно-
стики параметров биотканей и гуморальных сред // Лазерная физика и оптические техно-
логии: сб. науч. трудов VIII Междунар. науч. конф., Минск, 27–30 сентября 2010 г. / Ин-
ститут физики им. Б. И. Степанова НАН Беларуси. Минск, 2010. С. 271–275.
7. Yudovsky D., Pilon L. Retrieving skin properties from in vivo spectral reflectance 
measurements // J. Biophotonics. 2011. V. 4, № 5. P. 305–314.
8. Jacques S. L., Oelberg D. G., Saidi I. Method and apparatus for optical measurement of 
bilirubin in tissue // US Patents № 5,353,790; A61B 6/00, 11.10.1994.
9. Diffuse reflectance spectroscopy of human adenomatous colon polyps in vivo. / 
G. Zonios [et al.] // Appl. Opt. 1999. V. 38, № 31. P. 6628–6637.
10. Johns M., Giller C. A., Liu H. Determination of hemoglobin oxygen saturation from 
turbid media using reflectance spectroscopy with small source-detector separation // Appl. 
Spectroscopy. 2001. V. 55, № 12. P. 1686–1694.
11. Fiber-optic probe for noninvasive real-time determination of tissue optical properties at 
multiple wavelengths / J. S. Dam [et al.] // Appl. Opt. 2001. V. 40, № 7. P. 1155–1164.
12. Measurement of optical transport properties of normal and malignant human breast 
tissue / N. Ghosh [et al.] // Appl. Opt. 2001. V. 40, № 1. P. 176–184.
13. In vivo determination of optical properties of normal and tumor tissue with white light 
reflectance and an empirical light transport model during endoscopy / P. R. Bargo [et al.] // 
J. Biomed. Opt. 2005. V. 10, № 3. P. 034018-1–15.
216
14. Palmer G. M., Ramanujam N. Monte Carlo-based inverse model for calculating tissue 
optical properties. Part I: Theory and validation on synthetic phantoms // Appl. Opt. 2006. V. 45, 
№ 5. P. 1062–1071.
15. Zeng H., FawzyY. S. Method and apparatus for measuring cancerous changes from 
reflectance spectral measurements obtained during endoscopic imaging //Patents № US 
2009/0270702 A1, A61B 5/1455, A61B 6/00, 29.10.2009.
16. Zonios G., Dimou A. Modeling diffuse reflectance from semi-infinite turbid media: 
application to the study of skin optical properties // Optics Express. 2006. V. 14, № 19. P. 8661–
8674.
17. Anderson R. R., Perrish J. A. The optics of human skin // J. Invest. Dermatol., 1981. 
V. 77. P. 13–19.
18. Farrell T. J., Patterson M. S., Wilson B. C. A diffusion theory model of spatially re-
solved, steady-state diffuse reflectance for the noninvasive determination of tissue optical prop-
erties in vivo // Med. Phys. 1992. V. 19, № 4. P. 879–888.
19. Синичкин Ю. П., Утц С. Р., Пилипенко Е. А. Спектроскопия кожи человека in vivo I. 
Спектры отражения // Оптика и спектр.1996. Т. 80, № 2. С. 260–267.
20. Барун В. В., Иванов А. П. Поглощение света кровью при низкоинтенсивном лазер-
ном облучении кожи // Квантовая электроника. 2010. Т. 40, № 4. С. 371–376.
21. Wang L., Jacques S. L. , Zheng L. MCML – Monte Carlo modeling of photon transport 
in multi-layered tissues // Computers Methods and Programs in Biomedicine. 1995. № 47. 
P.  131–146.
22. Liou K. N. An introduction to atmospheric radiation. Second edition. New York, London: 
Academic Press, 2002. 583 p.
23. Prahl S. A. Light transport in tissue // PhD Thesis. Univ. Texas at Austin. 1988. 221 p.
24. Hammer M., Schweitzer D., Thamm E., Kolb A. Non-invasive measurements of the 
concentration of melanin, xanthophyll and hemoglobin in single fundus layers in vivo by fundus 
reflectometry // Int. Ophthalmol. 2001. V. 23. P. 279–289.
25. Analysis of nonlinear relation for skin hemoglobin imaging / M. Kobayashi [et al.] // 
Opt. Express. 2001. V. 9, № 13. P. 802–812.
26. Moncrieff M., Cotton S., Claridge E., Hall P. Spectrophotometric intracutaneous 
analysis: a new technique for imaging pigmented skin lesions // British Journal of Dermatology. 
2002. V. 146. P. 448–457.
27. Okuyama M., Tsumura N., Miyake Y. Evaluating a multi-spectral imaging system for 
mapping pigments in human skin // Opt. Review. 2003. V. 10, № 6. P. 580–584.
28. Hidović-Rowe D., Claridge E. Modeling and validation of spectral reflectance for the 
colon // Phys. Med. Biol. 2005. V. 50. P. 1071–1093.
29. In vivo measurement and modeling of multispectral reflectance images for melanoma 
diagnosis / C. Chen [et al.] // PIERS Online. 2007. V. 3, № 6. P. 920–923.
30. Jacques S. L. Spectral imaging and analysis to yield tissue optical properties // Journal 
of Innovative Optical Health Sciences. 2009. V. 2, № 2. P. 123–129.
31. Non-invasive skin oxygenation imaging using a multi-spectral camera system: effective-
ness of various concentration algorithms applied on human skin /J. H. G. M. Klaessens [et al.] // 
IFMBE Proceedings. 2009. V. 25, № 2. P. 725–728.
32. Саломатина-Мотс Е., Нил В. А., Ярославская А. Н. Мультимодальная поляризаци-
онная система визуализации рака кожи // Оптика и спектр. 2009. Т. 107, № 6. С. 934–940.
33. Jakovels D., Spigulis J. 2-D mapping of skin chromophores in the spectral range 500 – 
700 nm // J. Biophoton. 2010. V. 3, № 3. P. 125–129.
217
34. Jacques S. L., Samatham R., Choudhury N. Rapid spectral analysis for spectral imag-
ing // Biomed. Opt. Express. 2010. V. 1, № 1. P. 157–164.
35. Bersha K. S. Spectral imaging and analysis of human skin // Master thesis report. 
University of Eastern Finland. 2010. 58 p.
36. Quantifying the absorption and reduced scattering coefficients of tissue-like turbid 
media over a broad spectral range using non-contact Fouriertransform hyperspectral imaging / 
T. H. Pham [et al.] // Appl. Opt. 2000. V. 39, № 34. P. 6487–6497.
37. Tseng T. Y., Lai P. J., Sung K. B. High-throughput detection of immobilized plasmonic 
nanoparticles by a hyperspectral imaging system based on Fourier transform spectrometry // 
Opt. Express. 2011. V. 19, № 2. P. 1291–1300.
38. Gat N. Imaging Spectroscopy Using Tunable Filters: A Review // In Proc. SPIE Wavelet 
Applications VII. 2000. V. 4056, № 1. P. 50–64.
39. Hardeberg J. Y., Schmitt F., Brettel H. Multispectral color image capture using a liquid 
crystal tunable filter // Opt. Eng. 2002. V. 41, № 10. P. 2532–2548.
40. Васильев А. В., Мельникова И. Н. Методы прикладного анализа результатов натур-
ных измерений в окружающей среде. СПб: Балт. гос. техн. ун-т., 2009. 369 с.
41. Тучин В. В. Лазеры и волоконная оптика в биомедицинских исследованиях. Сара-
тов: Изд-во СГУ, 1998. 383 c.
42. Асимов М. М., Асимов Р. М., Рубинов А. Н. Новый метод определения индивиду-
ального биологического отклика и эффективности терапевтического действия оптиче-
ского излучения при лазерной фототерапии // Фотобиология и фотомедицина. 2009. Т. 2, 
№ 3. С. 112–119.
43. Optical properties of native and coagulated porcine liver tissue between 400 and 
2400 nm / J. P. Ritz [et al.] // Lasers Surg. Med. 2001. V. 29. P. 205–212.
44. Optical properties of human stomach mucosa in the spectral range from 400 to 2000  nm: 
Prognosis for gastroenterology / Bashkatov A. N. [et al.] // Medical Laser Application. 2007. 
V. 22. P. 95–104.
45. Асимов М. М., Королевич А. Н., Константинова Е. Э. Кинетика оксигенации кож-
ной ткани под воздействием низкоинтенсивного лазерного излучения // Журн. прикл. 
спектр. 2007. Т. 74, № 1. С. 120–125.
46. Барун В. В., Иванов А. П. Спектральная оптимизация методов светотерапии // Ме-
дэлектроника-2012: сб. науч. ст. VII Междунар. науч.-техн. конф., Минск, 13–14 декабря, 
2012 г. / Минск: Белорус. госуд. ун-т информатики и радиоэлектроники; редкол.: С. К. 
Дик [и др.]. 2012. С. 297–299.
47. Кугейко М. М., Лысенко С. А. Определение спектральных значений показателя 
преломления сферизованных эритроцитов крови человека в спектральном интервале 0,3–
1,2 мкм // Журн. прикл. спектр. 2007. Т. 74, № 3. С. 386–390.
48. Кугейко М. М., Лысенко С. А. Определение показателя преломления эритроцитов 
крови человека по результатам нефелометрических измерений оптических характери-
стик // Измер. техн. 2007. № 12. C. 52–56.
49. Кугейко М. М., Лысенко С. А. Определение спектральных значений действительной 
части относительного показателя преломления эритроцитов крови человека из измерений 
коэффициентов направленного рассеяния // Опт. и спектр. 2008. Т. 105, № 1. C. 160–167.
50. Кугейко М. М., Лысенко С. А. Определение гематокрита крови человека по спек-
тральным значениям коэффициентов ослабления и малоуглового рассеяния // Опт. и 
спектр. 2008. Т. 104, № 4. С. 699–703.
218
51. Кугейко М. М., Лысенко С. А. К определению микрофизических параметров эри-
троцитов крови человека по рассеянию лазерного излучения в окне прозрачности крови // 
Журн. прикл. спектр. 2007. Т. 74, № 5. С. 650–657.
52. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Регрессионные методы оптоэлектронной диагно-
стики крови и биотканей // Медэлектроника-2010: сб. науч. ст. VI Междунар. науч.-техн. 
конф., Минск, 2010 г. / Минск: Белорус. госуд. ун-т информатики и радиоэлектроники; 
редкол.: С. К. Дик [и др.]. 2010. С. 164–167.
53. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Фотометрический способ оперативного определе-
ния концентраций производных гемоглобина и параметров эритроцитов в цельной крови // 
Прикладные проблемы оптики, информатики, радиофизики и физики конденсированного 
состояния: материалы Междунар. науч.-практич. конф., Минск, 28 фев. 2011 г. / Минск: 
Мин-во образования Респ. Беларусь, Ин-т приклад. физ. проблем им. А. Н. Севченко Бе-
ларус. гос. ун-та; редкол.: В. И. Попечиц (гл. ред.) [и др.]. 2011. С. 51–52.
54. Абдулкадыров К. М., Бессмельцев С. С., Любимова Н. Ю. Иммунологические и 
реологические нарушения у больных множественной миеломой // Терапевтический ар-
хив. 1991. № 7. С. 125–128.
55. Изменение некоторых реологических свойств эритроцитов при ряде заболева-
ний системы крови / З. Д Федорова [и др.] // Гематология и трансфузиология. 1989. № 2. 
C.12–17.
56. Методы светорассеяния в анализе дисперсных биологических сред / В. Н. Лопа-
тин [и др.]. М.: Физматлит, 2004. 384 c.
57. Зуев В. Е., Наац И. Э. Обратные задачи оптики рассеивающих сред. Л.: Гидроме-
теоиздат, 1990. 286 c.
58. Хайруллина А. Я., Шумилина С. Ф. Определение функции распределения эри-
троцитов по размерам методом спектральной прозрачности// Журн. прикл. спектр. 1973. 
Т. 19, № 3. С. 340–347.
59. Хайруллина А. Я. Диагностика оптических и биофизических параметров крови 
и других биотканей методами светорассеяния: дис. … д-ра физ.-мат. наук. Минск, 1998. 
270 c.
60. Ивлев Л. С., Довгалюк Ю. А. Физика атмосферных аэрозольных систем. СПб.: 
НИИХ СПбГУ, 1999. 194 с.
61. Науменко Е. К. , Олейник Т. В., Хайруллина А. Я. Определение действительной ча-
сти относительного показателя преломления сферических частиц по компонентам матри-
цы рассеяния // Оптика и спектроскопия. 1982. Т. 53, № 3. С. 480–492.
62. Шумилина С. Ф. Дисперсия действительной и мнимой частей комплексного 
показателя преломления эритроцитов крови человека в интервале 450–820 нм // Весцi 
АН БССР. 1983. № 1. С. 79–84.
63. Науменко Е. К., Хайруллина А. Я. Определение показателя преломления и полиди-
сперсности гидрозолей // Журн. прикл. спектр. 1989. Т. 9, № 4. С. 654–659.
64. Кассирский И. А., Алексеев Г. А. Клиническая методология. М.: Медицина, 1970. 
800 с.
65. Окороков А. Н. Диагностика болезней внутренних органов: [Рук.]. Т. 4, Диагно-
стика болезней системы крови. М.: Мед. лит., 2003. 502 с.
66. Clark M. R., Mohandas N., Shohet S. B. Osmotic gradient ektacytometry: comprehensive 
characterization of red cell volume and surface maintenance // Blood. 1983. V. 61. P. 899–910.
67. Mishcenko M. I., Travis L. D., Lacis A. A. Scattering, absorption, and emission of ligtht 
by small particles. New York: NASA Goddard Institute for space studies, 2004. 445 p.
219
68. Лазерные анализаторы размеров частиц Микросайзер-201 гранулометрический 
анализ порошковых материалов, суспензий и эмульсий // ГРАНАТ [Электронный ресурс]. 
Режим доступа: http://granat-e.ru/microsizer-201.html. Дата доступа: 09.01.2013.
69. Laser diffraction systems // Microtrac. Total solution in particle characterization [Elec-
tronic resource]. Режим доступа: http://www.microtrac.com. Дата доступа: 09.01.2013.
70. Particle size distribution // Malvern [Electronic resource]. Mode of access: http://www.
malvern.com/labeng/products/iwtm/particle_size_analysis.htm. Date of access: 09.01.2013.
71. Hammer M., Yaroslavsky A. N., Schweitzer D. А scattering phase function for blood 
with physiological haematocrit // Physics in Medicine and Biology. 2001. V. 46, № 65 P. 65–69.
72. Кугейко М. М., Лысенко С. А., Кваченок С. В. Нефелометр-прозрачномер: пат. на 
полезную модель (BY) № u 20070166, G 01N 21/00, 01.08.07.
73. Анализатор оксиметрических параметров крови ABL 80 FLEX CO-OX OSM // Дина 
Интернешнл [Электронный ресурс]. Режим доступа: http://www.dinaint.com/ catalog/51/0/0/
kgjk/discription.html. Дата доступа: 09.01.2013.
74. Долгов В. В., Ованесов Е. Н., Щетникович К. А. Фотометрия в лабораторной прак-
тике. М.: Российская медицинская академия последипломного образования, 2004. 103 c.
75. Грилихес М. С., Филановский Б. K. Контактная кондуктометрия: Теория и практи-
ка метода / под ред. И. А. Агуфа. Л.: Химия. Ленингр. отд-ние, 1980. 175 c.
76. Single scattering by red blood cells / M. Hammer [et al.] // Appl. Opt. 1998. V. 37, 
№ 31. P. 7410–7418.
77. Кириллин М. Ю., Приезжев А. В. Моделирование распространения лазерного пуч-
ка в плоском слое суспензии эритроцитов методом Монте-Карло: сравнение вкладов рас-
сеяния с различными кратностями в угловое распределение света // Квантовая электро-
ника. 2002. Т. 32, № 10. С. 883–887.
78. Oxygen saturation-dependent absorption and scattering of blood / D. J. Faber [et al.] // 
Phys. Rev. Let. 2004. V. 94, № 2. P. 028102-1–4.
79. Иммерсионное просветление крови человека в видимом и ближнем ИК спектраль-
ных диапазонах / А. Н. Башкатов [и др.] // Оптика и спектр. 2005. Т. 98, № 4. С. 695–703.
80. Mroczka J., Szczepanowski R. Modeling of light transmittance measurement in a finite 
layer of whole blood – a collimatwd transmittance problem in Monte Carlo simulation and 
diffusion model // Optica Applicata. 2005. V. XXXV, № 2. P. 311–331.
81. Clancy N. T., Leahy M. J. Effect of glucose on the optical properties of arterial blood 
using Mie theory simulations // Diagnostic Optical Spectroscopy in Biomedicine III, edited by 
Mary-Ann Mycek, Proc. of SPIE-OSA Biomedical Optics. 2005. SPIE V. 5862. P. 58620Y-1–7.
82. Roggan A., Müller G., Meinke M. Determination of optical properties of human blood 
in the spectral range 250 to 1100 nm using Monte Carlo simulations with hematocrit-dependent 
effective scattering phase functions // J. Biomed. Opt. 2006. V. 11, № 3. P. 034021-1–10.
83. Sakota D., Takatani S. Quantitative analysis of optical properties of flowing blood 
using a photon-cell interactive Monte Carlo code: effects of red blood cells’ orientation on light 
scattering // J. Biomed. Opt. 2012. V. 17, № 5. P. 057007-1–12.
84. Отражение и пропускание света слоем большой оптической толщины / Э. П. Зеге 
[и др.] // Журн. прикл. спектроск. 1979. Т. 30, № 5. С. 900–907.
85. Yarynovska I. H., Bilyi A. I. Absorption spectra of sulfhemoglobin derivates of human 
blood // Proc. of SPIE. 2006. V. 6094. P. 60940G-1–6.
86. Noninvasive measurement of total hemoglobin and hemoglobin derivatives using 
multiwavelength pulse spectrophotometry / H. Suzaki [et al.] // Engineering in Medicine and 
220
Biology Society 2006. EMBS ‘06, 28th Annual International Conference of the IEEE. New 
York: IEEE, 2006. P. 799–802.
87. Спектральные исследования плазмы и крови новорожденных / Д. В. Костюков 
[и др.]. // Техномедика [Электронный ресурс]. Режим доступа: http://www. technomedica.
com/bib/3-Spectra.pdf. Дата доступа: 09.01.2013.
88. Friebel М., Meinke М. Model function to calculate the refractive index of native hemo-
globin in the wavelength range of 250–1100 nm dependent on concentration // Appl. Opt. 2006. 
V. 45, № 12. P. 2838–2842.
89. Zijlstra W. G., Buursma A., Assendelft O. W. Visible and near infrared absorption spectra 
of human and animal haemoglobin. Utrecht:VSP, 2000. 368 p.
90. Application of spheroid models to account for aerosol particle nonsphericity in 
remote sensing of desert dust / O. Dubovik [et al.] // J. Geophys. Res. 2006. V. 111, D11208, 
doi:10.1029/2005JD006619.
91. Optical properties of circulating human blood in the wavelength range 400–2500 nm / 
A. Roggan [et al.] // J. Biomed. Opt. 1999. V. 4, № 1. P. 36–46.
92. Empirical model functions to calculate hematocrit-dependent optical properties of human 
blood / M. Meinke [et al.] // Appl. Opt. 2007. V. 46, № 10. P. 1743–1753.
93. PhotochemCAD: A Computer-Aided Design and Research Tool in Photochemistry / 
H. Du [et al.] // Photochem. and Photobiol. 1998. V. 68, № 2. P. 141–142.
94. Twersky V. Absorption and Multiple Scattering by Biological Suspensions // J. Opt. Soc. 
Am. 1970. V. 60, № 8. P. 1084–1093.
95. Васильев А. В., Мельникова И. Н. Коротковолновое солнечное излучение в ат-
мосфере Земли. Расчеты. Измерения. Интерпретация. СПб.: НИИХ СПбГУ, 2002. 388 c.
96. Numeric recipes. The art of scientific computing. Third edition / W. H. Press [et al.]. 
New York: Cambridge University Press. 2007. 1235 p.
97. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Регрессионный подход к неинвазивному опреде-
лению билирубина в крови новорожденных // Журн. прикл. спектр. 2012. Т. 79, № 3. 
С. 403–410.
98. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Метод неинвазивного определения оптических и ми-
крофизических параметров кожи человека // Измерит. техн. 2013. № 1. С. 68–73.
99. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Метод неинвазивного определения содержания ге-
моглобина в биологических тканях // Журн. прикл. спектр. 2012. Т. 79, № 4. С. 656–662.
100. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Неинвазивная диагностика микрофизических па-
раметров кожи на основе спектроскопии диффузного отражения с пространственным раз-
решением // Журн. прикл. спектр. 2012. Т. 79, № 6. С. 932–941.
101. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Метод оперативной количественной интерпрета-
ции спектрально-пространственных профилей диффузного отражения биологических тка-
ней // Оптика и спектр. 2013. Т. 114, № 2. С. 105–114.
102. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Методы оптической диагностики биотканей // 
Медэ лектроника-2012: сб. науч. ст. VII Междунар. науч.-техн. конф., Минск, 13–14 де-
кабря, 2012 г. / Минск: Белорус. госуд. ун-т информатики и радиоэлектроники; редкол.: 
С. К. Дик [и др.]. 2012. С. 174–176.
103. In vivo local determination of tissue optical properties: applications to human brain / 
F. Bevilacqua [et al.] // Appl. Opt. 1999. V. 38, № 22. P. 4939–4950.
104. Ramanujam N., Phelps J. E. Systems and methods for determining hemoglobin 
concentration utilizing diffuse reflectance at isosbestic wavelengths // Patent № WO 2011068998/
A2, G01N 33/49, G01N 33/72, G01N 21/47, A61B 5/1455, 09.06.2011.
221
105. Lisenko S. А., Кugeiko М. М. Online determination of biophysical parameters of mu-
cous membranes of a human body // Quantum Electronics. 2013. V. 43, № 7. P. 683–689.
106. Лысенко С. А., Кугейко М. М., Стецик И. М. Способ определения концен-
трации гемоглобина в биологических тканях : заявки на изобретение № 2012108900, 
07.03.2012 (РФ); № А20120147, 01.02.2012 (РБ).
107. Зуев В. Е., Комаров В. С. Статистические модели температуры и газовых компо-
нент земной атмосферы. Л.: Гидрометеоиздат., 1986. 264 c.
108. Information content of multiwavelength lidar data with respect to microphysical parti-
cle properties derived from eigenvalue analysis / I. Veselovskii [et al.] // Appl. Opt. 2005. V. 44, 
№ 25. P. 5292–5303.
109. Галлилгер Ю. И., Годжелло Э. А. Оперативная эндоскопия пищевода. М.: РНЦХ 
РАМН, 1999. 273 c.
110. Singlescattering spectroscopy for the endoscopic analysis of particle size in superficial 
layers of turbid media / A. Amelink [et al.] // Appl. Opt. 2003. V. 42, № 19. P. 4095–4101.
111. In vivo measurement of the local optical properties of tissue by use of differential 
path-length spectroscopy / A. Amelink [et al.] // Opt. Lett. 2004. V. 29, № 10. P. 1087–1089.
112. Гираев К. М., Ашурбеков Н. А., Лахина М. А. Cпектры поглощения и рассеяния 
света тканями желудка при патологии // Журн. прикл. спектр. 2011. Т. 78, № 1. С. 104–113.
113. Использование спектроскопии обратного диффузного отражения света для мони-
торинга состояния тканей при фотодинамической терапии / Стратонников А. А. [и др.] // 
Квантовая электроника. 2006. T. 36, № 12. С. 1103–1110.
114. Spatially resolved absolute diffuse reflectance measurements for noninvasive 
determination of the optical scattering and absorption coefficients of biological tissue / A. Kienle 
[et al.] // Appl. Opt. 1996. V. 35, № 13. P. 2304–2314.
115. Prahl S. A. Optical absorption of hemoglobin // Oregon Medical Laser Center 
[Electronic resource]. Mode of access: http://omlc.ogi.edu/spectra/hemoglobin/in-dex.html. 
Date of access: 12.01.2013.
116. van Veen R. L. P., Verkruysse W., Sterenborg H.J.C.M. Diffuse-reflectance spectros-
copy from 500 to 1060 nm by correction for inhomogeneously distributed absorbers / [et al.] // 
Opt. Lett. 2002. V. 27, № 4. P. 246–248.
117. Барун В. В., Иванов А. П. Оценка вклада локализованного поглощения света 
кровеносными сосудами в оптические свойства биологической ткани // Оптика и спектр. 
2004. V. 96, № 6. P. 1019–1024.
118. Optical properties of normal and carcinomatous bronchial tissue / J. Qu [et al.] // Appl. 
Opt. 1994. V. 33, № 31. P. 7397–7405.
119. Mechanisms of light scattering from biological cells relevant to noninvasive optical-
tissue diagnostics / J. R. Mourant [et al.] // Appl. Opt. 1998. V. 37, № 16. P. 3586–3593.
120. Determination of optical properties of normal and adenomatous human colon tissues 
in vitro using integrating sphere techniques / H. J. Wei [et al.] // World J. Gastroenterol. 2005. 
V. 11, № 16. P. 2413–2419. 
121. Saidi I. Transcutaneous Optical Measurement of Hyperbilirubinemia in Neonates // 
PhD thesis. Houston, Texas, Rice University. 1992. 217 p.
122. Jacques S. L. Origins of tissue optical properties in the UVA, visible, and NIR // 
Advances in Optical Imaging and Photon Migration. 1996. V. 2. P. 364–369.
123. Башкатов А. Н. Управление оптическими свойствами биотканей при воздей-
ствии на них осмотически активными иммерсионными жидкостями: дис. ... канд. физ.-
мат. наук. Саратов, 2002. 198 c.
222
124. Diffuse optics in breast cancer: detecting tumors in pre-menopausal women and 
monitoring neoadjuvant chemotherapy / B. J. Tromberg [et al.] // Breast Cancer Research. 
2005. V. 7, № 6. P. 279–285.
125. Tseng S. H., Grant A., Durkin A. J. In vivo determination of skin near-infrared optical 
properties using diffuse optical spectroscopy // J. Biomed. Opt. 2008. V. 3, № 1. P. 014016-1–7.
126. Estimation of biological chromophores using diffuse optical spectroscopy: benefit of 
extending the UV-VIS wavelength range to include 1000 to 1600 nm / R. Nachabe [et al.] // Opt. 
Express. 2010. V. 18, №. 24. P. 1432–1442. 
127. Zonios G., Bykowski J., Kollias N. Skin melanin, hemoglobin, and light scattering 
properties can be quantitatively assessed in vivo using diffuse reflectance spectroscopy // 
J. Invest. Dermatol. 2001. V. 117, № 6. P. 1452–1457.
128. Gemert M. J. C, Jacques S. L., Sterenborg H. J. C. M., Star W. M. Skin optics. IEEE 
Trans Biomed Eng. 1989. V. 39, № 12. P. 1146–1154.
129. Weltch A.J., Gemert M.J.C. Optical thermal response of laser-irradiated tissue. 2nd 
ed. Springer, 2011, XIII, 958 p. 
130. Тучин В. В. Исследование биотканей методами светорассеяния // Усп. физ. наук. 
1997. Т. 167, № 5. С. 517–539.
131. Bigio I. J., Reif R., A’Amar O. Detecting optical properties of a turbid medium // Patent 
№ US 2010 /0042005 A1, A61B 6/00, G01N 21/00, G01N 21/55, 18.02.2010.
132. Jacques S. L. Skin optics // Oregon, Oregon Medical Laser Center Monthly News. 
1998. [Electronic resource]. Mode of access: http://omlc.ogi.edu/news/jan98/skin-optics. html. 
Date of access: 12.01.2013.
133. Influence of probe pressure on human skin diffuse reflectance spectroscopy 
measurements / J. A. Delgado [et al.] // Optical Memory and Neural Networks (Information 
Optics). 2009. V. 18, № 1. P. 6–14.
134. Randeberg L. L. Diagnostic applications of diffuse reflectance spectroscopy // Doctoral 
thesis, Trondheim: Norwegian University of Science and Technology. 2005. 62 p.
135. Иванов А. П., Барун В. В. Спектры отражения света как средство диагностики 
структурных и биофизических параметров кожи // Оптика и спектр. 2008. Т. 104, № 2. 
C. 344–351.
136. Poirier G. Human skin modeling and rendering // PhD Thesis. Univ. of Waterloo, 
Ontario, Canada. 2003. 157 p.
137. Doi M., Tominaga S. Spectral estimation of human skin color using the Kubelka-Munk 
theory // Proc. SPIE. 2003. V. 5008, № 221. doi:10.1117/12.472026
138. Developing an optical fiber reflectance spectrometer to monitor bilirubinemia in 
neonates / S. L. Jacques [et al.] // SPIE Proceedings. 1997. V. 2975, № 115. P. 115–124.
139. Байдин С. А., Иванов О. П. Гипербарическая оксигенация в интенсивной тера-
пии гипоконъюгационных желтух новорожденных // Анестезиология и реаниматология. 
1997. № 4. C. 27–30.
140. Шабалов Н. П. Неонатология: в 2 т. Т. 2. СПб.: СпецЛит., 1997. 1504 c.
141. Bilirubin measurement for neonates: comparison of 9 frequently used methods / 
K. Grohmann [et al.] // Pediatrics. 2006. V. 117, № 4. P. 1174–1183.
142. Диагностический аппарат Анкуб «Спектр» для неинвазивного контроля уров-
ня билирубина в крови новорожденных / Г.Р.Мостовникова [и др.] // Лазерная физика и 
оптические технологии: сб. науч. трудов VII Междунар. науч. конф., Минск, 17–19 июня 
2008 г. / Минск: Ин-т физики им. Б. И. Степанова НАН Беларуси, 2008. C. 448–449.
223
143. Неинвазивный анализатор билирубина BiliCheck [Электронный ресурс]. Режим 
доступа: http://www.yumgiskor.kz/ru/cat.php?id=41. Дата доступа: 07.09.2013.
144. Лысенко С. А., Кугейко М. М., Стецик И. М. Способ определения концентрации 
билирубина // Пол. реш. по заявкам на изобретение рег. № 2012108901, 07.03.2012 (РФ); 
№ А20120146, 01.02.2012 (РБ).
145. Безреагентная билирубинометрия – альтернатива биохимическим методам кон-
троля желтухи новорожденных в условия роддомов и других медицинских учреждений / 
Н. К. Лагутина [и др.] // [Electronic resource]. Режим доступа: www.clinlab-kafedra.ru/
congresses/1-2-04-2008/T.pdf. Дата доступа: 07.09.2013.
146. Monte Carlo lookup table-based inverse model for extracting optical properties from 
tissue-simulating phantoms using diffuse reflectance spectroscopy / R. Hennessy [et al.] // 
J. Biomed. Opt. 2013. V. 18, № 3. P. 037003-1–4.
147. Egan W.G., Hilgerman T.W., Reichman J. Determination of absorption and scattering 
coefficients for nonhomogeneous media // Appl. Opt. 1973. V. 12, № 8. P. 1816–1823.
148. Diffuse reflectance spectroscopy: diagnostic accuracy of a non-invasive screening tech-
nique for early detection of malignant changes in the oral cavity / J. L. Jayanthi [et al.] // BMJ 
Open. 2011. V. 1, № 1: e000071. doi:10.1136/bmjopen-2011-000071.
149. In vivo optical tissue differentiation by diffuse reflectance spectroscopy: preliminary 
results for tissue-specific laser surgery / F. Stelzle [et al.] // Surg. Innovation. 2012. V. 19, № 4. 
P. 385–393.
150. Pulse Oximetry / R. Ortega [et al.] // New Engl. J. Med. 2011. V. 364, № 16: e33.
151. Buinevicius R. P., Webster J. G. A three-wavelength pulse oximeter for 
carboxyhemoglobin determination // J. Iranian Association of Electrical and Electronics 
Engineers. 2008. V. 5, № 2. P. 1–7.
152. Barker S. J., Badal J. J. The measurement of dyshemoglobins and total hemoglobin by 
pulse oximetry // Current Opinion in Anaesthesiology. 2008. V. 21, № 6. P. 805–810.
153. Feiner J. R., Bickler P. E., Mannheimer P. D. Accuracy of methemoglobin detection 
by pulse CO-oximetry during hypoxia // Anesth. Analg. 2010. V. 111, № 1. P. 143–148
154. Performance of the RAD-57 pulse CO-oximeter compared with standard laboratory 
carboxyhemoglobin measurement // M. Touger [et al.] // Ann. Emerg. Med. 2010. V. 56, № 4. 
P. 382–388.
155. Maisel W. H., Lewis R. J. Noninvasive measurement of carboxyhemoglobin: how 
accurate is accurate enough? // Ann. Emerg. Med. 2010. V. 56, № 4. P. 389–391.
156. Accuracy of noninvasive multiwave pulse oximetry compared with carboxyhemoglo-
bin from blood gas analysis in unselected emergency department patients / D. Roth [et al.] // 
Ann. Emerg. Med. 2011. V. 58, № 1. P. 74–79.
157. Спектротест [Электронный ресурс]. Режим доступа: http://www.medcom.ru/ news-
view-555.html. Дата доступа: 07.09.2013.
158. Рогаткин Д. А., Колбас Ю. Ю. Диагностическое устройство для измерения физи-
ко-биологических характеристик кожи и слизистых оболочек in vivo // Пат. РФ № 2234853, 
26.12.2002.
159. Satamas G., Kollias N.. Method for assessing pigmented skin // Pat. № US 
2005/0049467 A1, 03.03.2005.
160. Analysis of changes in reflectance measurements on biological tissues subjected to 
different probe pressures / R. Reif [et al.] // J. Biomed. Opt. 2008. V. 13, № 1. P. 010502-1–3.
161. Автоматизированный оптоволоконный спектрофотометр AvaSpec-256 [Элек-
тронный ресурс]. Режим доступа: http://www.avantes.ru/spectroavaspec256.php. Дата до-
ступа: 07.09.2013.
224
162. Prahl S. A. Beta-carotene [Electronic resource]. Mode of access: http://omlc.ogi. edu/
spectra/PhotochemCAD/html/041.html. Date of access: 07.09.2013.
163. Methemoglobin formation during laser induced photothermolysis of vascular skin 
lesions / L. L. Randeberg [et al.] // Lasers Surg. Med. 2004. V. 34, № 5. P. 414–419.
164. Touger M., Gallagher E. J., Tyreil J. Relationship between venous and arterial car-
boxyhemoglobin levels in patients with suspected carbon monoxide poisoning // Ann. Emerg. 
Med. 1995. V. 25, № 4. P. 481–483.
165. Торшин В. А. Клинически значимые дисгемоглобины. Метгемоглобин. Справоч-
ник заведующего КДЛ. 2009. № 9. C. 37–41.
166. Торшин В. А. Клинически значимые дисгемоглобины. Карбоксигемоглобин [Элек-
тронный ресурс]. Режим доступа: http://www.in-met.ru/useful_information/disgemoglobine_
carboximeglobine/. Дата доступа: 07.09.2013.
167. Bigio I. J., Bown S. G. Spectroscopic sensing of cancer and cancer therapy // Cancer 
Biology and Therapy. 2004. V. 3, № 3. P. 259–267.
168. Quantitative spectroscopic imaging for non-invasive early cancer detection / C. C. Yu 
[et al.] // Opt. Express. 2008. V. 16, № 20. P. 16227–39.
169. Matts P. J., Cotton S. D. Spectrophotometric Intracutaneous Analysis (SIAscopy), 3rd 
Edition Handbook of Cosmetic Science and Technology, M.Paye, A.N.Barel, H.I.Maibach (eds), 
Informa Healthcare USA, Inc., New York. 2008. C. 275–283.
170. RBX™ Technology Overview / D. Demirli [et al.] // [Electronic resource]. Mode of 
access: http://www.canfieldsci.com/FileLibrary/RBX%20tech%20overview-LoRz1.pdf. Date 
of access: 07.09.2013.
171. Patwardhan S. V. Reflectance imaging and analysis for evaluating tissue pigmenta-
tion // Pat. WO/2011/103576 IPC: G06T 7/00 (2006.01).
172. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Регрессионный метод определения концентрации 
гемоглобина и насыщения кислородом крови в сетчатке по спектрам отражения света // 
Прикладные проблемы оптики, информатики, радиофизики и физики конденсированного 
состояния: материалы Междунар. науч.-практ. конф., Минск, 28 фев. 2011 г. / Мин-во об-
разования Респ. Беларусь, Ин-т приклад. физ. проблем им. А. Н. Севченко Белорус. гос. 
ун-та; редкол.: В. И. Попечиц (гл. ред.) [и др.]. Минск, 2011. С. 53–54.
173. Лысенко С. А., Кугейко М. М., Фираго В. В. Мультиспектральный метод оцен-
ки оксигенации гемоглобина в микроциркуляторной сети сетчатки // Полупроводнико-
вые лазеры и системы на их основе: сб. материалов VIII Белорусско-Российского семи-
нара, Минск, 17–20 мая 2011 г. / Национальная академия наук Беларуси. Минск, 2011. 
С. 172–175.
174. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Метод оперативной количественной интерпрета-
ции спектра отражения биологической ткани // Электроника-инфо. 2012. № 2. С. 109–112.
175. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Метод оперативной количественной интерпрета-
ции мультиспектральных изображений биологических тканей // Оптика и спектр. 2013. 
Т. 115, № 4. С. 148–157.
176. Лысенко С. А. Оперативный количественный анализ мультиспектральных изо-
бражений тканей организма человека // Квант. электроника. 2013. Т. 43, № 8. С. 777–784.
177. Comprehensive atlas of high resolution endoscopy and narrowband imaging / Editor 
J. Cohen. New York, USA: Blackwell Publishing, 2007. 328 p.
178. Atlas of spectral endoscopic images. Edited by Teruo Kounzu, Department of 
endoscopic diagnostics and therapeutics, Chiba university hospital, 2008. 68 p.
225
179. Takahira M., Kawata M., Suzuki I. Endoscope apparatus // Patent № US 
2012/0086790 A1, 12.04.2012.
180. Optimal band imaging system can facilitate detection of changes in depressed-
type early gastric cancer / H. Osawa [et al.] // Gastrointestinal endoscopy. 2008. V. 67, № 2. 
P. 226–234.
181. Прозоровский В. Кровеносные сосуды и рак // Наука и жизнь. 2006. № 9. C. 9–14.
182. Computer simulation for improvement of color reproduction in electronic endoscopes / 
T. Shiobara [et al.] // J. Imag. Science and Technol. 1996. V. 40, № 6. P. 494–501.
183. Fabbri F., Franceschini M. A., Fantini S. Characterization of spatial and temporal 
variations in the optical properties of tissuelike media with diffuse reflectance imaging // Appl. 
Opt. 2003. V. 42, № 16. P. 3063–3072.
184. Зеге Э. П., Иванов А. П., Кацев И. Л. Перенос изображения в рассеивающей сре-
де. Минск: Наука и техника, 1985. 327 с.
185. Egan W. G., Hilgerman T. W. Optical Roperties of Inhomogeneous Materials. New 
York: Acad. Press, 1979. 246 p.
186. Diffuse reflectance and transmittance spectroscopy for the quantitative determination 
of scattering and absorption coefficients in quantitative powder analysis / T. Burger [et al.] // 
Appl. Spectrosc. 1997. V. 51, № 9. P. 1323–1329.
187. Jacques S. L. Diffuse reflectance from a semiinfinite medium. 1999. [Electronic 
resource]. – Mode of access: http://omlc.ogi.edu/news/may99/rd/index.html. Date of access: 
12.01.2013.
188. Automated melanoma detection with a novel multispectral imaging system: results 
of a prospective study / S. Tomatis [et al.] // Phys. Med. Biol. 2005. V. 50, № 8. P. 1675–1687.
189. Band selection in spectral imaging for non-invasive melanoma diagnosis / I. Quinzan 
[et al.] // Biomed. Opt. Express. 2013. V. 4, №. 4. P. 514–519.
190. Multi-spectral imaging of oxygen saturation / T. A. Savelieva [et al.] // Proc. SPIE. 
2008. V. 7022. P. 702205-1–8.
191. Multispectral detectors: Multispectral system evaluates treatment in dermatology / 
R. Roode [et al.] // Laser Focus World. 2006. V. 42, № 4.
192. Noordmans H. J., Roode R., Verdaasdonk R.  Compact multi-spectral imaging sys-
tem for dermatology and neurosurgery // Proc. SPIE. 2007. V. 6510. doi:10.1117/12.710551.
193. Преимущества дерматоскопов DermLite. [Электронный ресурс]. Режим доступа: 
http://dermlite.ru/description/advantages_dermlite. Дата доступа: 12.01.2013.
194. Validation of a 2D multispectral camera: application to dermatology/cosmetology 
on a population covering five skin phototypes / R. Jolivot [et al.] // Proc. SPIE. 2011. V. 8087. 
doi:10.1117/12.889607.
195. Near-infrared optical properties of ex vivo human skin and subcutaneous tissues mea-
sured using the Monte Carlo inversion technique / C. R. Simpson [et al.] // Phys. Med. Biol. 
1998. V. 43, № 9. P. 2465–2478.
196. Оптэк. Фундус-камеры. [Электронный ресурс]. Режим доступа: http://www.zeiss.
ru/equipment/fundus_kamery/. Дата доступа: 12.01.2013.
197. Фундус-камера. [Электронный ресурс]. Режим доступа: medbuy.ru/fundus-kamera. 
Дата доступа: 12.01.2013.
198. Адаптивная мультиспектральная фундус-камера. [Электронный ресурс]. Режим 
доступа: http://www.optics.ru/rus_general_all.htm?2http://www.optics.ru/ adapt.htm. Дата до-
ступа: 12.01.2013.
199. SuperRez-II adaptive multispectral fundus imager / A. V. Larichev [et al.] // Proc. SPIE. 
2006. V. 6138. doi:10.1117/12.658539.
226
200. Effect of multiple light paths on retinal vessel oximetry / M. H. Smith [et al.] // Appl. 
Opt. 2000. V. 39, № 7. P. 1183–1193.
201. Hammer M., Thamm E., Schweitzer D. A simple algorithm for in vivo ocular fundus 
oximetry compensating for non-haemoglobin absorption and scattering // Phys. Med. Biol. 2002. 
V. 47, № 17. P. 233–238.
202. Measurement of oxygen saturation in the retina with a spectroscopic sensitive multi 
aperture camera / J. C. Ramella-Roman [et al.] // Opt. Express. 2008. V. 16, № 9. P. 6170–6182.
203. Метод оценки оксигенации субконъюнктивального сосудистого русла с помо-
щью спектроскопии отраженного света (экспериментальное исследование) / В. Ф. Шмы-
рева [и др.] // Глаукома. 2008. № 2. С. 9–15.
204. Alabboud I. Human Retinal Oximetry using Hyperspectral Imaging // Doctoral Thesis 
[Electronic resource]. Heriot-Watt University, 2009. Mode of access: http://ntnu.diva-portal.org/
smash. Date of access: 12.01.2013.
205. Diaconu V. Multichannel spectroreflectometry: a noninvasive method for assessment 
of on-line hemoglobin derivatives // Appl. Opt. 2009. V. 48, № 10. P. D52–D61.
206. Retinal oximeter for the blue-green oximetry technique / K. R. Denninghoff [et al.] // 
J. Biomed. Opt. 2011. V. 16, № 10. P. 107004-1–7.
207. Hammer M., Schwetzer D. Quantitative reflection spectroscopy at the human ocular 
fundus // Phys. Med. Biol. 2002. V. 47, № 2. P. 179–191.
208. Quantitative analysis of multi-spectral fundus images / I. B. Styles [et al.] // Medical 
Image Analysis. 2006. V. 10, № 4. P. 578–597.
209. Zagers N. P. A., van Norren D. Absorption of the eye lens and macular pigment de-
rived from the reflectance of cone photoreceptors // J. Opt. Soc. Am. A. 2004. V. 21, № 12. 
P. 2257–2268.
210. Jacques S. L., Glickman R. D., Schwartz J. A. Internal absorption coefficient and 
threshold for pulsed laser disruption of melanosomes isolated from retinal pigment epithelium // 
Proc. SPIE. 1996. V. 2681. P. 468–477.
211. Delori F. C., Pflibsen K. P. Spectral reflectance of the human ocular fundus // Appl. 
Opt. 1989. V. 28, № 6. P. 1061–1077.
212. Retinal pigment epithelial lipofuscin and melanin and choroidal melanin in human 
eyes / J. J. Weiter [et al.] // Invest. Ophthalmol. Vis. Sci. 1986. V. 27, № 2. P. 145–152.
213. Schmidt S. Y., Peisch R. D. Melanin Concentration in Normal Human Retinal Pigment 
Epithelium // Invest. Ophthalmol. Vis. Sci. 1986. V. 27, № 7. P. 1063–1067.
214. Analysis of the Macular Pigment by HPLG Retinal Distribution and Age Study / 
R. A. Done [et al.] // Invest. Ophthalmol. Vis. Sci. 1988. V. 29, № 6. P. 843–849.
215. Simultaneous measurement of foveal spectral reflectance and cone-photoreceptor di-
rectionality / N. P. A. Zagers [et al.] // Appl. Opt. 2002. V. 41, № 22. P. 4686–4696.
216. Retinal thickness assessed by optical coherence tomography (OCT) in pseudophakic 
macular edema / M. T. B. C. Bonanomi [et al.] // Arq. Bras. Oftalmol. 2006. V. 69, № 4. 
P. 539–544.
217. Optical measurement of human retinal macular pigment and its spatial distribution with 
age / Y. Chang [et al.] // Medical Physics. 2002. V. 29, № 11. P. 2621–2628.
218. Xu J., Pokorny J., Smith V. C. Optical density of the human lens // J. Opt. Soc. Am. A. 
1997. V. 14, № 5. P. 953–960.
219. Monte Carlo simulation for optimal light delivery in photodynamic therapy of 
non-melanoma skin cancer / R. M. Valentine [et al.] // Phys. Med. Biol. 2012. V. 57, № 20. 
P. 6327–6345.
227
220. New optimal photodynamic therapy laser wavelength for infantile port wine stains: 
457 nm / Y. Wang [et al.] // J. Biomed. Opt. 2012. V. 17, № 6. P. 068003-1–6.
221. Mustafa F. H., Jaafar M. S. Comparison of wavelength-dependent penetration depths 
of laser in different types of skin in photodynamic therapy // Indian J. Phys. 2013. V. 87, № 3. 
P. 203–209;
222. Барун В. В., Иванов А. П. Глубинные распределения спектров действия света для 
хромофоров кожи // Журн. прикл. спектр. 2010. Т. 77, № 1. С. 82–88.
223. Determination of photodynamic therapy (PDT) treatment parameters / L. R. Jones 
[et al.] // Patent № US 2011/0270056 A1, 03.11.2011.
224. Оptical measurement of photosensitizer concentration in vivo / M.R. Austwick [et al.] // 
J. Innovat. Opt. Health. Sci. 2011. V. 4, № 2. P. 97–111.
225. Лазерная дозиметрия синглетного кислорода во время сеансов фотодинамиче-
ской терапии / Б. М. Джагаров [и др.] // Медэлектроника-2012: сб. науч. ст. VII Междунар. 
науч.-техн. конф., Минск, 13–14 декабря, 2012 г. / Минск: Белорус. госуд. ун-т информа-
тики и радиоэлектроники; редкол.: С. К. Дик [и др.]. 2012. С. 156–158.
226. Определение концентрации фотосенсибилизатора в биологических тканях по 
диффузному отражению и флуоресценции / М. М. Король [и др.] // Журн. прикл. спектр. 
2009. Т. 76, № 2. С. 277–284.
227. Simultaneous measurement of photosensitizer absorption and fluorescence in patient 
undergoing photodynamic therapy / A. A. Stratonnikov [et al.] // Proc. SPIE. 2002. V. 4613. 
P. 162–173.
228. Асимов Р. М., Асимов М. М., Рубинов А. Н. Лазерно-индуцированная оксигена-
ция биотканей: новая технология устранения тканевой гипоксии в раковых опухолях // 
Лазерная медицина. 2008. Т. 12, № 1. С. 9–14.
229. Li B., Qiua Z., Huang Z. Advanced optical techniques for monitoring dosimetric pa-
rameters in photodynamic therapy // Proc. SPIE. 2012. V. 8553. P. 85530F-1–9.
230. Флуоресценция фотосенсибилизатора на основе индотрикарбоцианинового кра-
сителя при фотохимиотерапии / М. П. Самцов [и др.] // Журн. прикл. спектр. 2011. Т. 78, 
№ 1. С. 121–127.
231. Способ фотодинамической терапии онкологических заболеваний / В. В. Барун 
[и др.] // Патент RU 2 438 733 C1, A61N 5/06, опубл. 10.01.2012 Бюл. № 1.
232. Барун В. В., Иванов А. П., Волотовская А. В., Улащик В. С. Спектры поглощения 
и глубина проникновения света в нормальную и патологически измененную кожу чело-
века // Журн. прикл. спектр. 2007. Т. 74, № 10. С. 387–394.
233. Лысенко С. А., Кугейко М. М., Лисенкова А. М. Неинвазивное определение спек-
тральной глубины проникновения света в кожу // Оптика и спектр. 2013. Т. 115, № 5. 
С. 184–191.
234. Асимов М. М., Асимов Р. М., Рубинов А. Н. Спектр действия лазерного излуче-
ния на гемоглобин кровеносных сосудов кожи // Журн. прикл. спектр. 1998. Т. 65, № 6. 
С. 877–880.
235. Лысенко С. А., Кугейко М. М. Метод расчета характеристик световых полей в за-
дачах оптической диагностики и персонифицированной терапии биологических тканей // 
Журн. прикл. спектр. 2013. Т. 80, № 2. С. 273–280.
236. Двухцветная лазерная фотодинамическая терапия / Б. М. Джагаров [и др.] // Журн. 
прикл. спектр. 2001. Т. 68, № 2. С. 151–153.
237. The сontrol of photosensitizer in tissue during photodynamic therapy by means of ab-
sorption spectroscopy / A. A. Stratonnikov [et al.] // Proc. SPIE. 1996. V. 2924. P. 49–60.
238. Loschenov V. B., Konov V. I., Prokhorov A. M. Photodynamic therapy and fluorescence 
diagnostics // Laser Physics. 2000. V. 10, № 6. P. 1188–1207.
239. Иванов А. П., Барун В. В. Спектрофотометрические методы определения параме-
тров биотканей и гуморальных жидкостей // Медэлектроника-2012: сб. науч. ст. VII Меж-
дунар. науч.-техн. конф., Минск, 13–14 декабря, 2012 г. / Минск: Белорус. госуд. ун-т ин-
форматики и радиоэлектроники; редкол.: С. К. Дик [и др.]. 2012. С. 253–256.
240. Noninvasive measurement of fluorophore concentration in turbid media with a simple 
fluorescence/reflectance ratio technique / R. Weersink [et al.] // Appl. Opt. 2001. V. 40, № 34. 
P. 6389–6395.
241. Установка лазерная электронно-спектральная для флуоресцентной диагностики 
опухолей и контроля фотодинамической терапии. [Электронный ресурс]. Режим доступа: 
http://www.biospec.ru/_LESA_r.html. Дата доступа: 12.01.2013.
242. Моделирование оптимальных условий фотодиссоциации оксигемоглобина в био-
ткани под действием лазерного излучения / Барун В. В. [и др.] // Оптика и спектр. 2013. 
Т. 115, № 2. С. 235–241.
243. Laser treatment of port wine stains: therapeutic outcome in relation to morphological 
parameters / E.I. Fiskerstrand [et al.] // British J. Dermatol. 1996. V. 134, № 6. P. 1039–1043.
244. Model S. S., Savelieva T. A., Linkov K. G. System for determining the concentration 
and visualization of the spatial distribution of photosensitizers based on tetrapyrrole compounds 
in the tissues of the human ocular fundus // Proc. SPIE. 2013. V. 8699. P. 86990E-1–6.
245. Лепешкевич С. В., Коновалова Н. В., Джагаров Б. М. Исследование методом 
лазерной кинетической спектроскопии бимолекулярных стадий реакции оксигенации 
α- и β-субъединиц гемоглобина человека в R-состоянии // Биохимия. 2003. Т. 68, № 5. 
С. 676–685.
246. AERONET– A federated instrument network and data archive for aerosol 
characterization / B. N. Holben [et al.] // Remote Sens. Environ. 1998. V. 66, № 1. P. 1–16.
247. Dubovik O., King M. D. A flexible inversion algorithm for retrieval of aerosol optical 
properties from sun and sky radiance measurements // J. Geophys. Res. 2000. V. 105, № D16. 
P. 20673–20696.
229
оГлаВлЕНИЕ
ВВЕДЕНИЕ .............................................................................................................................3
CПИСОК ОСНОВНыХ СОКрАщЕНИй .........................................................................8
Г л а в а  1. МЕТОДы ОПТИЧЕСКОй ДИАГНОСТИКИ КрОВИ .........................9
1.1. Нефелометрические методы определения параметров эритроцитов крови .....9
1.1.1. Определение показателя преломления эритроцитов ................................. 11
1.1.2. Определение гематокрита крови ................................................................. 19
1.1.3. Определение функции распределения  эритроцитов по размерам .......... 23
1.1.4. Нефелометр-прозрачномер .......................................................................... 28
1.2. Фотометрический метод экспресс-анализа гемоглобинов и морфологии 
эритроцитов в цельной крови ........................................................................................ 29
1.2.1. Модель переноса света в цельной крови .................................................... 31
1.2.2. Аналитический метод расчета спектрального пропускания крови ......... 37
1.2.3. Количественный анализ  спектра пропускания света кровью .................. 42
Г л а в а  2. СПЕКТрОСКОПИя ДИффузНОГО ОТрАжЕНИя 
С ПрОСТрАНСТВЕННыМ рАзрЕшЕНИЕМ .............................................................. 45
2.1. Регрессионный метод количественного анализа характеристик  
диффузного отражения биологических тканей ........................................................... 46
2.1.1. Оптические измерения ................................................................................. 47
2.1.2. Обработка оптических сигналов ................................................................. 49
2.2. Определение структурно-морфологических параметров слизистых
оболочек .......................................................................................................................... 52
2.2.1. Оптическая модель слизистой оболочки .................................................... 54
2.2.2. Моделирование процесса переноса 
излучения в биологической ткани ......................................................................... 55
2.2.3. Восстановление параметров слизистых оболочек из сигналов 
их диффузного отражения ...................................................................................... 57
2.2.4. Метод определения концентрации гемоглобина  в слизистых 
оболочках ................................................................................................................. 61
2.2.5. Сравнительный анализ методов спектроскопии  с пространственным 
разрешением ............................................................................................................ 63
2.3. Определение структурно-морфологических параметров кожи человека .......... 68
2.3.1. Оптическая модель кожи человека ............................................................ 68
230
2.3.2. Восстановление параметров кожи из спектрально-пространственных 
характеристик ее диффузного отражения ............................................................. 71
2.3.3. Метод определения концентрации гемоглобина в кожной ткани ............ 76
2.3.4. Методы определения концентрации билирубина в кожной ткани ........... 81
2.3.5. О возможностях спектроскопии  диффузного отражения  
в неинвазивной диагностике злокачественной меланомы .................................. 88
2.4. Аналитические методы спектроскопии диффузного отражения ........................ 94
2.4.1. Аналитические выражения для характеристик  
диффузного отражения кожи ................................................................................. 96
2.4.2. Аналитические выражения для характеристик диффузного  
отражения слизистых оболочек ...........................................................................105
2.4.3. Анализ решения обратной задачи .............................................................110
2.4.4. Неинвазивное определение содержаний производных
гемоглобина в крови .............................................................................................114
2.4.5. Бесконтактная диагностика  параметров кожи и крови ..........................119
2.4.6. Диагностика биологических тканей на основе  стандартных  
спектрофотометров  ..............................................................................................124
Г л а в а  3. МуЛьТИСПЕКТрАЛьНАя ВИДЕОрЕфЛЕКТОМЕТрИя 
бИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕй .......................................................................................135
3.1. Получение параметрических карт слизистых оболочек ....................................137
3.1.1. Мультиспектральная эндоскопия ..............................................................138
3.1.2. Алгоритм обработки мультиспектрального изображения  
биологической ткани ............................................................................................140
3.1.3. Оценка количества линейно независимых компонент в спектре 
диффузного отражения ткани ..............................................................................142
3.1.4. Анализ погрешностей восстановления  параметров ткани ....................145
3.1.5. Сравнение с аналитическими методами ...................................................148
3.1.6. Выбор рабочих длин волн ..........................................................................151
3.2. Получение параметрических  карт кожи .............................................................153
3.2.1. Оценка количества линейно независимых компонент в спектре 
диффузного отражения кожи ...............................................................................154
3.2.2. Анализ погрешностей восстановления  концентраций 
хромофоров кожи ..................................................................................................157
3.2.3. Выбор оптимальных спектральных участков ..........................................160
3.2.4. Количественная интерпретация цветных изображений кожи ................162
3.3. Получение параметрических карт глазного дна .................................................165
3.3.1. Оптическая модель глазного дна ...............................................................168
3.3.2. Анализ погрешностей восстановления модельных параметров ............170
3.3.3. Диагностика сетчатки с использованием светодиодов ...........................173
Г л а в а  4. ПЕрСОНИфИцИрОВАННАя ЛАзЕрНАя ТЕрАПИя  
ТКАНЕй ОрГАНИзМА ЧЕЛОВЕКА ............................................................................177
4.1. Неинвазивное определение спектральной глубины проникновения 
 света в кожу ..................................................................................................................179
4.1.1. Бесконтактный оптический измеритель глубины проникновения 
света .......................................................................................................................180
4.1.2. Алгоритм восстановления спектральной глубины проникновения  
света в кожу ...........................................................................................................181
4.1.3. Анализ погрешностей метода ....................................................................183
4.1.4. Определение глубины проникновения света  по цветным  
изображениям кожи ..............................................................................................186
4.2. Определение спектров действия света на хромофоры тканей in vivo ..............188
4.2.1. Метод расчета характеристик световых полей  в многослойных 
 рассеивающих средах ..........................................................................................189
4.2.2. Сравнение с методом Монте-Карло ..........................................................194
4.2.3. Количественный анализ спектров  диффузного отражения кожи ..........195
4.2.4. Восстановление световых потоков внутри среды из спектра  
ее диффузного отражения ....................................................................................198
4.3. Метод оперативного мониторинга дозиметрических параметров ткани
при фотодинамической терапии рака .........................................................................200
4.3.1. Определение морфологических параметров  кожной ткани  
с введенным фотосенсибилизатором ..................................................................203
4.3.2. Определение спектров действия света на фотосенсибилизатор 
и эффективности фотодиссоциации оксигемоглобина в слоях ткани .............207
4.3.3. Влияние анатомического строения ткани .................................................210
4.3.4. Экспериментальные оценки эффективности фотодиссоциации 
оксигемоглобина в кровеносных сосудах кожи .................................................213
бИбЛИОГрАфИЧЕСКИЕ ССыЛКИ............................................................................215
Научное издание
Лысенко Сергей Александрович
МЕТОДЫ ОПТИЧЕСКОЙ ДИАГНОСТИКИ  
БИОЛОГИЧЕСКИХ ОБъЕКТОв
Художник обложки Т. Ю. Таран
Технический редактор Т. К. Раманович
Компьютерная верстка О. В. Гасюк
Корректор Е. И. Бондаренко
Ответственный за выпуск Е. А. Логвинович
Подписано в печать 14.04.2014. Формат 60×84/16. Бумага офсетная.
Печать офсетная. Усл. печ. л. 13,48. Уч.-изд. л. 14,1.
Тираж 100 экз. Заказ 187.
Белорусский государственный университет.
Свидетельство о государственной регистрации издателя,
изготовителя, распространителя печатных изданий
№ 1/270 от 03.04.2014.
Пр. Независимости, 4, 220030, Минск.
Республиканское унитарное предприятие 
«Издательский центр Белорусского государственного университета». 
Свидетельство о государственной регистрации издателя, изготовителя, 
распространителя печатных изданий № 2/63 от 19.03.2014. 
Ул. Красноармейская, 6, 220030, Минск.
